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Verzeichnis der verwendeten Abkürzungen 
Abb   Abbildung 
ACI   Arteria carotis interna Stenose 
A-Mode  A-Modus-Verfahren 
B-Mode  Brightness Modus, Graubild 
cm   Zentimeter 
CTA   Computertomographische Angiographie 
df   Freiheitsgrad 
DICOM  Digital imaging and communication in medicine, Bildformat 
FKDS   Farbkodierte Duplexsonographie 
FR   Frame Rate, Bildwiederholungsrate 
Hkt   Hämatokrit 
Hz   Hertz 
kHz   Kilohertz 
MHz   Megahertz 
mm   Millimeter 
MRA   Magnetresonanzangiographie 
MW   Mittelwert 
PDA   Persistierender Duktus arteriosus 
PDI   Powerdoppler Imaging, Amplitudenkodierter Doppler 
PRF   Pulswiederholungsfrequenz 
ROI   Region of Interest, Messfenster 
rpm   Umdrehungen pro Minute 
sd   Standardabweichung 
TGC   Time Gain Compensation, tiefenabhängige Verstärkung 
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1 Einleitung und Fragestellung 
In der vorliegenden experimentellen Arbeit wird die Darstellbarkeit des Blutflusses 
und die Genauigkeit der Lumenmessung von Gefäßimitaten vergleichend für 
Farbdoppler, Amplitudenkodierten Doppler und B-Flow® betrachtet. Der Einfluss 
unterschiedlicher Gefäßdurchmesser, Flussgeschwindigkeiten, Hämatokritwerte, 
Anschallwinkel und Eindringtiefen wird dabei untersucht. 
In der Angiologie, Neonatologie und Kardiologie werden seit den 60er Jahren 
Dopplerverfahren zur Darstellung und Messung verschiedener Parameter des Blutflusses 
eingesetzt. Diese Verfahren haben technisch bedingte Einschränkungen, weshalb sie 
sich für bestimmte Indikationen und Untersuchungsbedingungen weniger gut eignen. 
Die Winkelabhängigkeit beim Farbdoppler und die Tatsache, dass die 
Dopplerinformation dem Ultraschallbild überlagert und damit zeitlich versetzt dargestellt 
wird, führt bei diesem Verfahren zu Artefakten, die eine genaue Beurteilung des Lumens 
und der Gefäßinnenwand häufig nicht ausreichend zulassen (KLEWS  2002). 
Seit 1999 steht ein grauwertmoduliertes Verfahren der sonographischen 
Blutflussdetektion zur Verfügung, welches nicht auf dem Dopplereffekt basiert. Bei 
diesem sogenannten B-Flow® handelt es sich um die sonographische digitale 
Subtraktionsangiographie, die auf einer der Radartechnik entlehnten, digitalen Kodierung 
von Ultraschallwellen basiert (WESKOTT 2000). Vorteil dieser Methode ist die 
überlagerungsfreie Echtzeitdarstellung von Blutfluss im B-Bild mit hoher Orts- und 
Zeitauflösung. 
In der humanmedizinischen Angiologie hat sich das Verfahren in den letzten 
Jahren als wertvolle Ergänzung zur herkömmlichen Blutflussdarstellung etabliert und 
erfährt mittlerweile breite Anwendung (BUCEK et al. 2002) (JUNG et al. 2002) (JUNG  et 
al. 2001) (RENNERT et al. 2009). Da bei Hunden und Katzen Gefäßerkrankungen eine 
wesentlich geringere Rolle spielen als beim Menschen und die Verfügbarkeit des B-Flow® 
in Tierarztpraxen und Tierkliniken eingeschränkt ist, gibt es in der Veterinärmedizin nur 
sehr wenige Untersuchungen zur Anwendbarkeit und zum diagnostischen Wert der 
Methode (KIEFER et al. 2002) (KIEFER et al. 2004). 
Hypothesen:  
1. B-Flow® ist den Dopplerverfahren bezüglich Darstellbarkeit, Winkelunabhängigkeit und 
Genauigkeit der Darstellung in geringer Tiefe überlegen. 
2. Der Hämatokritwert beeinflusst die Darstellbarkeit und deren Genauigkeit. Bei den 
Verfahren, die vor allem von der Menge der bewegten Streuer im Blut abhängen (Power 




Doppler und B-Flow®) ist ein Effekt bei sehr niedrigem bzw. sehr hohem Hämatokrit zu 
erwarten. 
3. Die Flussgeschwindigkeit beeinflusst die Darstellbarkeit und Genauigkeit der 







2.1 Geschichtlicher Überblick der Ultraschalldiagnostik 
Ende des 18. Jahrhundert entdeckt der deutsche Physiker CHLADNI (1756-
1827), dass es sich bei Tönen die von Saiteninstrumenten stammen, um longitudinale 
Wellen handelt (CHLADNI 1787). 1843 beschreibt Johann Christian Andreas DOPPLER 
(1803-1853) in einer wissenschaftlichen Arbeit erstmals den heute nach ihm benannten 
Dopplereffekt an Lichtwellen und formuliert die Dopplergleichung. Bereits damals 
postuliert er deren Anwendbarkeit auf Schallwellen, was drei Jahre danach vom 
niederländischen Physiker BUYS-BALLOT (1817-1890) bestätigt wird (DOPPLER 1843) 
(BUYS-BALLOT 1845). 
2.1.1 Die Ultraschalldiagnostik in der Tiermedizin 
Obwohl bereits in den 60er Jahren experimentell Sonogramme von Hund und 
Katze angefertigt werden, gewinnt das Verfahren zur Diagnostik in der Veterinärmedizin 
erst Anfang der 80er Jahre mit der kommerziellen Verfügbarkeit der entsprechenden 
Technik an Bedeutung (HOLMES u. HOWRY 1963). Vorreiter ist LINDAHL, der 1966 eine 
Arbeit über die Trächtigkeitsdiagnostik beim Schaf mittels A-Mode veröffentlicht 
(LINDAHL 1966). Anfang der 80er Jahre mit der Entwicklung der zweidimensionalen 
Echtzeitsonographie gibt es erste Veröffentlichungen zur Sonographie der abdominalen 
Organe bei Hund und Katze (CARTEE 1981) (NYLAND et al. 1981). Als 
Routinediagnostik mit einem der Radiographie vergleichbaren Stellenwert wird der 
diagnostische Ultraschall in vielen Bereichen der Tiermedizin seit ca. 20 Jahren in vielen 
Tierarztpraxen und Kliniken eingesetzt. 
2.2 Allgemeine Grundlagen der Sonographie 
Schall bezeichnet eine periodische Druckschwankung, die sich in einem 
elastischen Medium ausbreitet. Physikalisch gesehen besteht er aus mechanischen 
Schwingungen elastischer Medien. Die Schwingungen entstehen, wenn die Moleküle 
eines Stoffes durch eine äußere Kraft aus ihrer Gleichgewichtslage heraus bewegt 
werden. Infolgedessen pendeln sie periodisch um ihre ursprüngliche Lage hin und her. 
(KLEWS 2002). Der Begriff „Ultraschall“ (lateinisch: „sonus“ = Ton; griechisch „graphein“ 
= schreiben) bezeichnet Schallwellen eines Frequenzbereichs zwischen 20 kHz und 
10 GHz. Diese Frequenzen liegen oberhalb des menschlichen Hörbereichs und 
ermöglichen die Darstellung von biologischen Strukturen (KLEWS 2002) (BERGMANN 
1939). In der Ultraschallgefäßdiagnostik arbeitet man im Frequenzbereich von 2 MHz bis 





entstehen durch piezoelektrische Kristalle oder Keramiken, an welche eine 
Wechselspannung angelegt wird. Das Kristall bzw. die Keramik dient als Sender und 
Empfänger (CURIE u. CURIE 1880) (KAARMANN u. WESSELS 1983). Die Ausbreitung 
von Schallwellen ist an ein stoffliches Medium gebunden und wird von diesem 
entscheidend beeinflusst. Den Zusammenhang von Wellenlänge λ, Frequenz f und 
Schallgeschwindigkeit c im Gewebe zeigt folgende Gleichung (KLEWS 2002):  
 =  ×  
Im Gewebe werden durchschnittliche Schallgeschwindigkeiten von 1540 m/s, im 
Knochen 3360 m/s und in Luft nur 331 m/s erreicht (LUDWIG 1950). Die 
Ultraschalldiagnostik beruht auf dem Prinzip der Reflexion und Auslotung akustischer 
Grenzflächen. In ein Medium wird akustische Energie mit einer Frequenz oberhalb von 
20 kHz gesendet. Wo sie auf eine Grenzfläche zwischen zwei Medien unterschiedlicher 
akustischer Impedanzen trifft, entsteht ein Echo. Dieses wird am Ausgangsort 
empfangen, wo es der Bildentstehung dient. Entscheidend für die Stärke des Echos sind 
die Impedanzunterschiede der benachbarten Medien. Die akustische Impedanz ist das 
Produkt aus der Dichte des Mediums ρ und der Schallgeschwindigkeit c. 
 =  ∗ 	 
Absorption, Dämpfung, Brechung, Beugung, Streuung und Interferenz von 
Schallwellen führen zu einer Verminderung der am Empfänger ankommenden Signale. 
Über die Laufzeit des Impulses kann die Tiefe bestimmt werden, in der sich die 
Grenzfläche befindet, an der die Schallwellen reflektiert wurden. (KLEWS  2002). 
In der klinischen Diagnostik kommt als Bildgebungsverfahren überwiegend der 
zweidimensionale B-Modus in Echtzeit zum Einsatz. Hierbei werden in einer Ebene 
liegende, reflektierende Grenzflächen auf einem Monitor als Punkte mit unterschiedlicher 
Helligkeit dargestellt. Die unterschiedliche Schallreflexionsqualität der Gewebe wird 
durch verschiedene Helligkeiten beziehungsweise Graustufen wiedergegeben (NYLAND 
et al. 1981) (KLEWS 2002). Bildgebende Ultraschallverfahren sind Schnittbildverfahren. 
Viele nebeneinander liegende Ultraschalllinien mit vielen Bildinkrementen werden längs 
der Ultraschalllinien ausgewertet. Dazu benötigt man eine jeweils verfahrensabhängige 
Interpolation. Für die Entstehung eines sonographischen Bildes wird eine Zeitspanne 
benötigt, die von der Untersuchungstiefe, der Anzahl der Puls-Echo-Zyklen pro 
Ultraschalllinie und der Linienzahl pro Bild abhängig ist. Eine Zeitdifferenz von 0,2 s oder 
mehr zwischen der Entstehung der äußeren Bildlinien ist vor allem bei farbkodierter 
Darstellung möglich. Dadurch können bei der Gefäßdiagnostik gleichzeitig an einem 
Gefäß systolische und diastolische Blutflussanteile zu sehen sein, was bei der 
Interpretation der Bilder zu bedenken ist (KLEWS 2002). Die Bildform ergibt sich aus der 






Das Dopplerprinzip wird im Jahre 1843 von dem Physiker und Mathematiker 
Johann Christian Doppler (1803-1853) bei der Beobachtung von sich bewegenden 
Sternen entdeck. Dieses Prinzip, welches in der Arbeit „Über das farbige Licht der 
Doppelsterne und einiger anderer Gestirne des Himmels“ beschrieben ist, ist heute 
Grundlage für die vaskuläre Funktionsdiagnostik (DOPPLER 1843). Er stellte fest, dass 
sich die Frequenz einer Welle ändert, wenn sich der Beobachter relativ zur Wellenquelle 
bewegt. Aus dem Alltag kennt jeder das Phänomen, dass sich die Töne der Sirene eines 
vorbeifahrenden Krankenwagens mit ihrer Annäherung und Entfernung verändert 
anhören. Die Dopplersonographie ermöglicht die Bestimmung der 
Blutflussgeschwindigkeit, sowie der Flussrichtung (FRANKLIN et al. 1961), (EVANS et 
al. 1991). Für die Medizin wird die Dopplersonographie Anfang der 60er Jahre entwickelt 
(KANEKO u. SATOMURA 1960). Das erste kommerzielle Doppler Ultraschallgerät wird 
von Nippon Electric Company als sogenannter „Doppler Rheograph“ auf den Markt 
gebracht. 1961 wird erstmals an Blutgefäßen von Hunden mit Doppler Ultraschall die 
Flussgeschwindigkeit gemessen (FRANKLIN et al. 1961). 
Auch heute zählt die Ultraschalldoppleruntersuchung in der Angiologie als das 
vielseitigste und kostengünstigste Verfahren (RENNERT et al. 2009). Die damit 
gemessenen Geschwindigkeiten bewegen sich in einem Bereich zwischen 0,1 m/s und 
8 m/s. In der Humanmedizin ist sie eine täglich angewendete und fest etablierte Methode 
(SCHAEBERLE 2004). Auch in der Veterinärmedizin hat die Dopplersonographie 
insbesondere in der Kardiologie einen sehr hohen Stellenwert (HENICK 1993). In der 
medizinischen Diagnostik ist durch den Dopplereffekt eine Bestimmung der relativen 
Flussrichtung und Flussgeschwindigkeit der Blutkörperchen möglich (HUCK u. HUCK 
2001) (KIEFER u. KIEFER 2003). Die Frequenzänderung (Dopplerverschiebung) ergibt 
sich aus der Differenz der reflektierten und der ausgesandten Schallfrequenz, wobei eine 
Bewegung in Richtung der Schallquelle eine Frequenzerhöhung, in entgegengesetzter 
Richtung eine Frequenzerniedrigung bedingt. Die absolute Bestimmung der 
Strömungsgeschwindigkeiten ist nur möglich, wenn neben der Dopplerfrequenz die 
Sendefrequenz, die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Ultraschallwellen im Gewebe und 
der Beschallungswinkel bekannt sind (HUCK u. HUCK 2001). Mit Hilfe der 
Dopplergleichung lässt sich aus der gemessenen Frequenzverschiebung die 
Blutströmungsgeschwindigkeit in Abhängigkeit von Senderfrequenz und 
Beschallungswinkel errechnen: 
cVff ÷××=∆ αcos2  
∆f: Dopplerverschiebung [Hz]  





V: Strömungsgeschwindigkeit der korpuskulären Elemente [cm/s] 
α: Winkel zwischen Schallwellen und Gefäßachse 
c: durchschnittliche Schallgeschwindigkeit im Gewebe ≈ 1540 [m/s] 
 
Der Faktor zwei berücksichtigt, dass beim Echoverfahren der Dopplereffekt 
zweimal beobachtet wird, einmal beim Empfang des vom Schallkopf ausgehenden 
Sendesignals durch die bewegten Blutkörperchen, zum zweiten beim Empfang der von 
diesen ausgehenden Echos durch den Schallkopf. Die Schallgeschwindigkeit hängt von 
der Kompressibilität, der Dichte des Mediums und der Temperatur des Materials ab. Da 
der äußere Druck und die Temperatur als konstant angenommen werden können, ist die 
Schallgeschwindigkeit in den verschiedenen Medien eine Materialkonstante (KLEWS 
2002). Sie liegt für Gewebe idealisiert bei 1540 m/s. Da die Dopplershift vom Kosinus des 
Winkels abhängig ist, tritt bei einem Winkel von 90° keine Dopplerverschiebung auf. 
Deshalb wäre durch eine möglichst flache Haltung des Schallkopfes von nahezu 0° die 
größte Dopplerverschiebung zu erreichen, was in der Praxis unmöglich ist. Der 
Einfallswinkel von 60° sollte nicht überschritten werden, da größere Werte zu nicht mehr 
vertretbaren Messfehlern führen (KIEFER 2005). Die modernen Geräte, die heute in der 
Sonographie eingesetzt werden, verfügen über die Möglichkeit den Beschallungswinkel 
mittels Phasenverschiebung (Beam steering) zu verändern. Der Winkel kann dadurch in 
der Regel unter 60° gehalten werden (SCHAEBERLE 2004). Die berechnete 
Geschwindigkeit wird mit steigendem Einfallswinkel zunehmend überschätzt. Im Bereich 
von 20°- 45° ist der relative Fehler noch recht klein. Ab 45° steigt er stark an.  
2.3.1 Doppler-Spektralanalyse-Verfahren 
Um Geschwindigkeiten zu ermitteln, stehen dem Untersucher verschiedene 
Spektraldoppler zur Verfügung. Bei der Doppler-Spektralanalyse werden die Echos auf 
ihre Frequenzverteilung hin untersucht und die Doppler-Frequenzspektren bzw. 
Intensitätsspektren in Abhängigkeit von der Zeit (x-Achse) auf der y-Achse aufgetragen 







Abbildung 1 Beispiel für einen Spektraldoppler (PW-Doppler im Duplexmodus): Das Doppler-
Frequenzspektrum beschreibt unter Angabe eines Doppler-Flusswinkels die 
Geschwindigkeitsverteilung des Blutes an einem vom Anwender gewählten Ort (Sample Volume). 
Die Ordinate bildet die Frequenzachse. Längs der Zeitachse (Abszisse) werden die einzelnen 
Frequenzspektren aufgetragen. Die Helligkeit der einzelnen Punkte ist proportional zur Intensität 
der jeweiligen Geschwindigkeitskomponente. 
PW-Doppler, Pulse-wave-Doppler 
Beim PW-Doppler hat ein Kristall die Aufgabe zu senden und anschließend zu 
empfangen. Das Kristall sendet intermittierend kurze gepulste Dopplersignale in rascher 
Folge aus. Diese Pulsanzahl wird am Gerät als Pulsrepititionsfrequenz (PRF) angezeigt. 
In der Zeit zwischen den Ultraschallpulsen ist der Kristall auf Empfang geschaltet. Da die 
Schallausbreitungsgeschwindigkeit im Gewebe bekannt ist, kann über die Laufzeit der 
Ultraschallwelle vom Sendekristall zum Ort der Reflexion im Schallstrahl und wieder 
zurück, jedem Signal ein bestimmter Ort im Gewebe zugeordnet werden (HUCK u. HUCK 
2001). 
Die bei der Doppleruntersuchung erfassten Erythrozyten bewegen sich in der 
Blutbahn mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten. Das so über die Dopplershift 
ermittelte Frequenzgemisch wird aufgeteilt. Mit Hilfe einer komplizierten Rechenoperation 
- der Fast Fourier Transformation - werden für bestimmte Frequenzen die zughörigen 
Amplituden berechnet, die dann als Grauwert graphisch im Dopplerfrequenzspektrum 
aufgetragen werden (SCHAEBERLE 2004) 
Je nach der Entfernung vom Reflexionsort haben die Schallwellen 
unterschiedliche Laufzeiten. Durch einen Zeitfilter werden nur Signale aus einem 
umschriebenen Messtor, oder „gate“ ausgewertet. Dadurch ist es möglich, 
Dopplersignale aus einem genau definierten Messvolumen, dem „Sample Volume“, ohne 
störende Überlagerung zu empfangen (SCHAEBERLE 2004). Um eine eindeutige 
Tiefenzuordnung zu gewährleisten, kann ein erneuter Sendeimpuls erst nach Empfang 





PRF ist proportional zur mittleren Schallgeschwindigkeit c  sowie umgekehrt proportional 








Sie muss immer mehr als doppelt so groß sein wie die zu messende 
Dopplerfrequenz, um eine korrekte Messung vorzunehmen. Diese maximal mögliche 
PRF nennt man Nyquist-Grenze. Wird die Pulsrepititionsfrequenz zu niedrig gehalten, 
kommt es zum Aliasing. Dieses Phänomen ist am besten mit dem Stroboskopeffekt im 
Film zu erklären, bei dem die Räder eines Autos beim Überschreiten einer bestimmten 
Geschwindigkeit sich abwechselnd rückwärts und vorwärts zu drehen oder stillzustehen 
scheinen. Die Umkehrpunkte sind Vielfache der halben Bildwiederholungsfrequenz 
(KLEWS 2002). Die Folgen von Aliasing sind falsche Geschwindigkeitsmessungen. 
Obwohl das Blut auf den Schallkopf zuströmt, wird es beim Aliasing im PW-Modus 
unterhalb der Nulllinie dargestellt. Überschreitet die Dopplerfrequenzverschiebung die 
PRF um ein Vielfaches, so entsteht im gepulsten Dopplermodus ein breites 
Frequenzspektrum beiderseits der Nulllinie (HUCK u. HUCK 2001). Ist die PRF zu hoch 
eingestellt, werden unabhängig von der Signalintensität langsame Flüsse nicht mehr 
registriert (HUCK u. HUCK, 2001) (KLEWS 2002). 
CW-Doppler , Continuous-wave-Doppler 
Der CW-Doppler sendet kontinuierlich ein Signal in das zu untersuchenden 
Gewebe. Ein separater Empfänger nimmt die vom Gewebe reflektierten Signale wieder 
auf. Dadurch können auch sehr hohe Flussgeschwindigkeiten erfasst werden und 
Aliasing tritt nicht auf. Eine Tiefenzuordnung ist nicht möglich, da durch das 
kontinuierliche Senden und Empfangen keine Laufzeitbestimmung erfolgen kann 
(SCHAEBERLE 2004). 
Der CW-Doppler findet in der Echokardiographie als Standardverfahren 
Anwendung, vor allem für die Messung der Flussgeschwindigkeit bei Stenosen, wo 






Abbildung 2 Einsatz des CW-Doppler in der Echokardiographie, Darstellung einer 
Aortenstenose bei einem West-Highland-White Terrier im Triplex-Modus mit einer 
Maximalgeschwindigkeit von 5 m/s 
Duplexsonographie 
Zur Verbesserung der Übersicht ist ein in der Medizin häufig angewendetes 
Verfahren das Duplexverfahren (s. Abbildung 1 und 3). Hierbei wird der Farbdoppler oder 
der PW-Doppler mit dem Graubild kombiniert (SCHAEBERLE 2004). 
Triplexsonographie 
Beim Triplex Verfahren wird sowohl der Farb- wie auch der Spektraldoppler mit 
dem B-Bild kombiniert (KLEWS 2002). Die Ableitung und Darstellung dieser drei 
Abbildungsarten ist rechentechnisch so aufwendig, dass die Bildwiederholungsrate stark 
reduziert sein kann (s. Abbildung 2). 
2.3.2 Farbkodierte Duplexsonographie, FKDS 
Die Kombination des B-Bildes mit einer farbig kodierten Flussinformation nennt 







Abbildung 3 Darstellung eines Aortenthrombus bei einem Welsh Terrier mit der farbkodierten 
Duplexsonographie 
Bei der farbkodierten Duplexsonografie (FKDS) wird sowohl die Flussrichtung als 
auch die Flussgeschwindigkeit der Blutkörperchen farbig kodiert dargestellt (KLEWS 
2002). Die Technik basiert auf dem Prinzip des PW-Dopplers mit einer Vielzahl von 
sample volumes im Messfenster. Es wird nur für jede zweite oder dritte B-Bildlinie eine 
Dopplerlinie ausgewertet. Die übrigen Farbcodes werden durch Interpolation aufgefüllt. 
Die Analyse des Dopplerfrequenzspektrums wird anders als beim PW-Doppler nicht mit 
Hilfe der Fast Fourier Transformation, sondern wegen des erheblichen Rechen-
aufwandes durch die weniger genaue Autokorrelation oder Kreuzkorrelation (time domain 
processing) durchgeführt (SCHAEBERLE 2004). 
In einem vom Anwender festgelegten Messfenster, der Region of Interest (ROI) 
werden so Flüsse auf den Schallkopf zu in einer anderen Farbe dargestellt, als Blutflüsse 
vom Schallkopf weg. In den meisten Geräten wird eine rot-blaue Kodierung verwendet. 
Die Wahl der Farben für eine Flussrichtung kann durch den Anwender variiert werden 
(SCHAEBERLE 2004). Hohe Geschwindigkeiten erscheinen in hellerer Farbe als 
niedrige. An der Seite des Bildes befindet sich ein farbiger Referenzbalken, in welchem 
alle vorkommenden Farbwerte aufgeführt sind (s. Abbildung 3). Da für die Entstehung 
der farbigen Flussinformation mehrere Puls-Echo-Zyklen benötigt werden, ist die 
Bildwiederholungsrate bei gleicher Bildtiefe umso höher, je schmaler das Messfenster 
gewählt wird. Die Dopplerinformation wird dem B-Bild überlagert (overlaying technique). 
Jedem Bildpunkt wird, je nachdem ob eine Flussinformation vorhanden ist, entweder ein 
Farbwert oder - falls nicht - ein Grauwert zugewiesen. Ist für einen Bildpunkt eine 
Flussinformation vorhanden wird der Grauwert des B-Bildes nicht dargestellt (KLEWS 
2002). Da die FKDS wie der PW-Doppler mit kurzen Ultraschallpulsen arbeitet, um über 
die Laufzeit eine Information über die Herkunftstiefe des Echos zu erlangen, tritt auch 
hier bei Überschreitung der Nyquist-Grenze Aliasing auf. Es stellt sich als buntes 






Abbildung 4 Flussphantom aus der vorliegenden Untersuchung im FKDS Modus mit 2 mm 
Schlauchdicke, 30° Einfallswinkel der Schallwellen bei einer Flussgeschwindigkeit von 0,4 m/s 
und einem Hämatokritwert von 10 %. Deutlich zu erkennen ist Aliasing durch eine zu niedrig 
eingestellte PRF (0,3 kHz) 
Der Anschallwinkel kann durch elektronische Winkelkorrektur der ROI (beam steering) in 
den meisten Fällen unter 60° gehalten werden (KLEWS 2002). 
Einsatz in der Medizin 
Die FKDS ist als eines der wichtigsten nichtinvasiven Verfahren in der Angiologie 
etabliert. Trotz der modernen Bildgebung mit Computertomographie, 
Magnetresonanztomographie und Angiographie wird die FKDS bei vielen Indikationen, 
aufgrund der sehr guten Verfügbarkeit und im Vergleich zu den genannten bildgebenden 
Verfahren geringen Kosten häufig als Primärdiagnostikum bzw. für Verlaufskontrollen 
eingesetzt (FRÖHLICH et al. 2003). Es ist das Standardverfahren in der Diagnostik der 
extrakranialen A. carotis und der A. vertebralis und gilt aufgrund ihres hohen 
Auflösungsvermögens in der Früherkennung von Plaques und vaskulitischen 
Wandalterationen als allen anderen Methoden überlegen (ARNING 2002). Als 
Screeninguntersuchung und für die Verlaufskontrolle bei Aortenaneurysmen wird eine 
Sensitivität von 97% bis 100% für die FKDS angegeben (KUBALE u. JUNG, 2002). 
Bei Verlaufskontrollen nach Nierentransplantationen hat die FKDS ebenfalls 
einen hohen Stellenwert (MUTZE et al. 1996). In der Diagnostik und Interventionsplanung 
am oberflächlichen und tiefen Beinvenensystem liefert die FKDS wertvolle Informationen 
(STIEGLER 2002). Auch in der Veterinärmedizin hat sich die farbkodierte 
Duplexsonographie für verschiedene Indikationen vor allem Stenosen, Thrombosen und 
Gefäßanomalien und in der Echokardiographie als hochwertiges Diagnostikum etabliert, 
zum Beispiel der initialen Diagnostik portosystemischer Shunts (STOSIC 2011). Zur 
Dignitätsbeurteilung von Umfangsvermehrungen der Haut eignen sich FKDS und PDI 
ebenfalls in gewissen Grenzen, durch die Visualisierung der Durchblutung derartiger 





2.3.3 Amplitudenkodierter Doppler, Power Doppler, PDI 
Beim amplitudenkodierten Doppler wird nicht die Geschwindigkeit sondern die 
Menge der bewegten Teilchen farbig abgebildet. Die reflektierte Frequenzverschiebung 
wird in Abhängigkeit von der Schallenergie (Amplitude) dargestellt. (KLEWS 2002). 
Dadurch können auch sehr langsame Flüsse und kleine Gefäße mit einer geringen 
Anzahl an Reflektoren, wie kleine Tumorgefäße oder parenchymatöse Organe, gut 
visualisiert werden. Da im fließenden Blut Bewegungsvektoren nicht streng in eine 
Richtung auftauchen, ist der Power-Doppler weitgehend winkelunabhängig, obwohl die 
dargestellte Information auf der Dopplershift beruht (TEN CATE et al. 2013). Die übrige 
Signalverarbeitung erfolgt wie bei der FKDS. 
Ältere Ultraschallgeräte haben im Power-Modus häufig keine Möglichkeit der 
Richtungsdetektion. In modernen Geräten ist der Powerdoppler auch mit einer 
farbkodierten Richtungsmarkierung verfügbar. Dabei beruht die Richtungsanzeige auf 
der Auswertung der Dopplershift. Die Verwendung von sehr geringen Puls-
wiederholungsraten (einige hundert Hertz) erlaubt die Auflösung von sehr niedrigen 
Dopplershiftfrequenzen bei langsamen Strömungsgeschwindigkeiten (WESKOTT 1997). 
Bei der FKDS würde das schnell zum Auftreten von Aliasing führen. Beim 
amplitudenkodierten Doppler tritt Aliasing kaum auf. Da die Anfälligkeit für 
Bewegungsartefakte deutlich größer als bei der farbkodierten Duplexsonographie 
(MUTZE et al. 1996) ist, sind die Einsatzmöglichkeiten in der Veterinärmedizin am 
wachen Patienten begrenzt. 
 
FKDS, ROI mit Winkelkorrektur PDI, unidirektional 
Abbildung 5 Vergleichende Darstellung FKDS und PDI am Beispiel des Hodenparenchyms, eine 
größere Sensitivität für die Darstellung von Flüssen beim Power-Doppler wird deutlich, aber auch 
eine stärkere Artefaktanfälligkeit: Man beachte die Darstellung von „Fluss“ außerhalb des 
Hodenparenchyms unten links im Bild 
Das auch als Intensitätsdoppler bezeichnete Verfahren wird zur Diagnostik von 





eignet sich sehr gut zur Darstellung langsamer Blutflüsse in kleinen Gefäßen, da die 
Differenzierung von Hintergrundrauschen und tatsächlichem Fluss besser gelingt als bei 
der farbkodierten Duplexsonografie. Diese Ultraschalltechnik erhöht beispielsweise auch 
die diagnostische Sicherheit für Bestätigung oder Ausschluss der Verdachtsdiagnose 
Hoden- oder Ovartorsion, Nachweis von Thrombosen oder kompletten 
Gefäßverschlüssen in der Humanmedizin (HAMPER et al. 1997).  Für die Darstellung der 
Nierenperfusion (s. Abbildung 6) wurde gegenüber der farbkodierten Duplexsonographie 
ein Informationsgewinn festgestellt (RICCABONA et al. 1997) (YOO et al. 2008). 
 
Abbildung 6 Darstellung der Nierendurchblutung mit dem Power Doppler bei einer British 
Shorthair Katze 
2.4 B-Flow® 
Beim B-Flow® handelt es sich um eine Ultraschalltechnik, die eine 
grauwertmodulierte Blutflussdarstellung in Echtzeit mit hoher Orts- und Zeitauflösung und 
geringer Winkelabhängigkeit ermöglicht. Diese Darstellungsform basiert nicht auf dem 
Dopplereffekt (WESKOTT 2000) (UMEMURA u. YAMADA 2001). Vor allem in der 
humanmedizinischen Angiologie wird diese Technologie zusätzlich zu den 
Dopplerverfahren zunehmend angewendet und stellt eine wertvolle Ergänzung zu FKDS 
und PDI dar. Durch die detailgetreue überlagerungsfreie Flussdarstellung können 






Abbildung 7 B-Flow® Beispielbild eines Flussphantoms aus der vorliegenden Untersuchung mit 
einem 5 mm Silikonschlauch als Gefäßimitat. Die Flussinformation wird grauwertmoduliert, in 
Echtzeit, zusammen mit dem B-Bild gewonnen und dargestellt. Man erhält so eine Art „Speckle“ 
Muster des Blutflusses. Eine quantitative Flussrichtungs- und Geschwindigkeitsbestimmung 
findet nicht statt. 
2.4.1 Prinzip 
Das bildgebende Prinzip des B-Flow® ist die sonographische digitale 
Subtraktionsangiographie (WESKOTT 2000). Ähnlich wie bei der „clutter cancelor“ beim 
konventionellen Dopplerultraschall die Trägerwelle und störendes „Rauschen“ 
herausgefiltert werden, wird beim B-Flow® durch Kodierung der Ultraschallpulse und 
Pulskompression das Signal-zu-Rausch-Verhältnis verbessert und das minimale Signal 
der bewegten Reflektoren im Blut selektiv angehoben (WESKOTT 2000) (JIBIKI 2001). 
Alle ausgesendeten Ultraschallwellen werden durch einen breitbandigen 
Erkennungspulszyklus markiert, der in den reflektierten Ultraschallwellen ebenfalls 
vorhanden ist sowie von einem Decoder erkannt und selektiv verstärkt werden kann 
(Coded excitation®, (O´DONNELL 1992) (WELCH u. FOX 1998). Dadurch kommt es zu 
einer deutlichen Verbesserung des Signal-Rausch-Verhältnisses (s. Abbildung 8). Der 
Encoder schickt n Breitbandpulse eines bestimmten Musters ins Gewebe. Der Decoder 
auf der Empfangsseite komprimiert die empfangene Sequenz wieder in einen einzelnen 






Abbildung 8 Bildentstehung beim B-Flow®: digital verschlüsselte kurze, breitbandige Pulse 
werden in das Gewebe gesendet und deren Echos empfangen, es erfolgt die Auswertung nur der 
kodierten Echos, dadurch gelingt eine gute Rauschunterdrückung und selektive Verstärkung der 
schwachen Echos der Erythrozyten, (Quelle: GE Ultrasound Europe 1999) 
Die B-Flow® Darstellung ähnelt bei ausgeschaltetem Hintergrund tatsächlich einer 
digitalen Subtraktionsangiographie (DSA), die bei der Diagnostik und Therapie der Arteria 
Carotis Interna Stenose als Goldstandard zählt (JUNG et al. 2003). Die diagnostischen 
Informationen, die durch beide Verfahren erlangt werden ähneln sich ebenfalls. Die DSA 
ist allerdings als invasives Verfahren mit einem größeren technischen und finanziellen 
Aufwand sowie einem höheren Risiko für den Patienten verbunden (DE ROSA et al. 
2011). 
Das B-Bild kann unterdrückt (background off) oder mit dargestellt werden 






2.4.2 Vergleich der Eigenschaften von B-Flow® , FKDS und PDI 
Tabelle 1 Vergleich der drei Verfahren 
 B-Flow® FKDS PDI 




Analyse Dopplershift Amplitude 
II. Pulszahl pro Bildlinie 
Quelle 
2-4 







a) axial (mm) 
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XII. Anfälligkeit für 
Bewegungsartefakte 
hoch 
(KIEFER et al. 2002) 
mittel hoch 
XIII. Untersucherabhängigkeit gering hoch mäßig 
 
2.4.3 Vorteile des B-Flow® gegenüber anderen Verfahren 
Bei dem als Standard in der Gefäßdiagnostik geltenden Farbduplexverfahren 
können sowohl kleinere Gefäße als auch sehr langsame und sehr schnelle Blutflüsse 





Orts- und Zeitauflösung ist je nach Eindringtiefe und Flussgeschwindigkeit sowie der 
Größe des Messfensters aufgrund des hohen Rechenaufwandes und der Interpolation 
fehlender Werte begrenzt (KLEWS 2002). 
Mit dem B-Flow® können durch die hohe Orts- und Zeitauflösung auch kleine 
Gefäßverengungen, Geschwüre und Aneurysmen erkannt werden. Mit dieser Technik ist 
es sogar möglich, komplexe Strömungsphänomene wie zum Beispiel Verwirbelungen zu 
erkennen, die durch atherosklerotische Plaques oder Gefäßanomalien entstehen und 
Aufschluss über die Gefährlichkeit der Veränderung geben können (UMEMURA u. 
YAMADA 2001). Bei der Farbduplexsonografie ist dies durch die Überlagerung des B-
Bildes und die geringere Bildfolgerate weniger gut einzuschätzen (WESKOTT 2000). 
 
Abbildung 9 B-Flow® in der humanmedizinischen Angiologie: Arteria carotis interna eines 
Patienten mit Schlaganfallsymptomatik, gut zu sehen ist der gewundene Gefäßverlauf und die 
Verwirbelung zentral im Bild (weißer Stern) (Quelle: Umemura und Yamada 2001) 
Eine Winkelkorrektur entfällt, da das Verfahren kaum winkelabhängig ist. 
Fehleinschätzungen wie sie beim Farbdoppler an Gefäßaufzweigungen durch 
ungünstigen Schallwinkel entstehen können, gibt es beim B-Flow® nicht (KLEWS 2002). 
Die FKDS ist durch multiple Einstellungsmodalitäten stets recht aufwändig an die 
gegebenen Umstände der Untersuchung wie Untersuchungstiefe, Schallwinkel und 
Flussgeschwindigkeit anzupassen. Dadurch ist das Verfahren nicht unerheblich 
untersucherabhängig (DERCHI et al. 1992). B-Flow® ist durch sehr überschaubare 





2.4.4 Nachteile des B-Flow® 
Beim B-Flow® ist eine quantitative Aussage über die Flussgeschwindigkeit nicht 
möglich, da keine Dopplershift ermittelt wird (WESKOTT 2000) (UMEMURA u. YAMADA 
2001). Allerdings ist auch bei der FKDS nur eine semiquantitative Analyse der mittleren 
Flussgeschwindigkeit im jeweiligen Bildinkrement möglich. Für exaktere Angaben werden 
Spektraldoppler oder Indices (Resistance Index, Pourcelot Index) verwendet (KIEFER 
2005). Die Eindringtiefe ist momentan beim B-Flow® auf 4 cm (FURUSE et al. 2000) 
(WACHSBERG 2003) bzw. 5 cm limitiert (KIEFER et al. 2002). Außerdem gelingt eine 
detailgetreue Darstellung nur innerhalb der Fokuszone (HENRI u. TRANQUART 2000). 
Die Flussrichtung kann anhand der Darstellung der Partikel teilweise erkannt werden: 
Wenn die Streuer im Blut mit der Flussrichtung erfasst werden, stellen sie sich eher als 
kurze Striche dar. Erfasst sie der Schallkopf gegen die Strömungsrichtung, so erscheinen 
sie als feine Punkte (WESKOTT 2000). Diese Auswertung ist jedoch abhängig von der 
Eindringtiefe und vor allem bei kleineren Gefäßen nicht so eindeutig wie beim 
Farbdoppler (KUBALE u. WESKOTT 2002). 
 
Abbildung 10 Gleichzeitige Darstellung von arteriellem und venösem Fluss mit B-Flow®, oben im 
Bild: Blutfluss in der Arterie. Darunter venöser Blutfluss. Venenklappen gut zu sehen. 
Unterschiedliches Speckle-Muster bei entgegengesetzter Flussrichtung ist deutlich zu erkennen. 
(Quelle: GE Ultrasound Europe 1999) 
B-Flow® hat eine hohe Empfindlichkeit gegenüber Pulsationen und Bewegungen, 
wie sie bei stark atherosklerotischen Arterien vorkommen (KUBALE u. WESKOTT 2002). 
Verkalkungen können dazu führen, dass eine Darstellung mit B-Flow® nicht oder nur 
mangelhaft gelingt, da diese Methode den gleichen Limitationen wie der brightness mode 
unterliegt (BASTÜRK-BEYAZ 2007). Strukturen hinter Verkalkungen können durch die 
starke Reflexion der Ultraschallwellen an der Grenzfläche nicht dargestellt werden, was 
vor allem bei ACI Stenosen zu Einschränkungen führt, da Kalzifikationen dort ein häufiger 
Befund sind (BUCEK et al. 2002). Diese Einschränkung gilt theoretisch auch für die 
farbkodierten Dopplerverfahren. Allerdings kommt es durch Blooming-Artefakte zu einer 





2.4.5 Einsatz in der Humanmedizin 
Nachdem B-Flow® 1999 erstmals verfügbar ist, erweist es sich in vergleichenden 
Phantomversuchen bezüglich der Darstellung mittels FKDS, Powerdoppler und 
Kontrastmittel CT als gutes Verfahren zur Flussdarstellung (WESKOTT et al. 2000). In 
WESKOTTs Phantomversuch kommt Blut zum Einsatz, welches in einer Tiefe von 1,7 cm 
mit einem Schallwinkel von 72° (B-Flow) bzw. 52° (FKDS, PDI) durch Silikonschläuche 
im gelatinierten Wasserbad gepumpt wird. Die verwendeten Innendurchmesser der 
Silikonschläuche betragen 0,5 cm, 0,3 cm, 0,1 cm und 0,03 cm. Die niedrigsten 
untersuchten Volumenflüsse bei einer PRF von 330 Hz betragen 1,5 ml/min für 0,5 cm 
Schlauchlumen, 0,5 ml/min für 0,3 cm und 0,1 ml/min für 0,1 cm. Farb- und Powerdoppler 
überschätzen die kleinen Gefäßdurchmesser erheblich. Im Kontrast CT werden alle 
Durchmesser überschätzt. Im B-Flow® gelingt die korrekteste Darstellung der 
verschiedenen Lumina trotz ungünstigem Schallwinkel. 0,1 cm und 0,03 cm werden vom 
B-Flow® exakt dargestellt, wohingegen FKDS und PDI beide Lumina um 50% -300% 
überschätzen. Bei einer Schlauchdicke von 0,5 cm und 0,3 cm werden für alle drei 
Verfahren ähnliche Werte ermittelt (0,5 cm: 0,44 cm B-Flow®, 0,4 cm FKDS, 0,45 cm PDI 
/ 0,3 cm: 0,27 cm B-Flow®, 0,30 cm FKDS, 0,26 cm PDI). Das Lumen wird hier in den 
meisten Fällen etwas unterschätzt (WESKOTT et al. 2000).  
Das Verfahren etablierte sich als zusätzliche Informationsquelle aufgrund der 
oben genannten Vorteile gegenüber den Dopplerverfahren vor allem in der Angiologie 
zur Darstellung von Stenosen (JUNG et al. 2002) (BUCEK et al. 2002), 
Pseudoaneurysmen (JUNG et al. 2001) und anderer Gefäßveränderungen (FURUSE et 
al. 2000). Zur Verlaufsbeobachtung von Patienten mit Arteria carotis interna Stenose (ACI 
Stenose) kann B-Flow® erfolgreich eingesetzt werden. Dabei wird der Blutfluss durch 
implantierte Stents beim Follow up der Patienten mit B-Flow® dargestellt und es werden 
Lumenmessungen zur Erfassung von Rezidivstenosen durchgeführt. Dabei erweist sich 
das Verfahren als sinnvolle Ergänzung der FKDS durch detailgetreuere Darstellung des 
durchflossenen Restlumens und fehlende Gefäßwandüberschreitung (Blooming-
Artefakte) (BASTÜRK-BEYAZ 2007) (HÜFFER 2004). B-Flow® wird auch zur Darstellung 
und Quantifizierung der Nierendurchblutung transplantierter Organe verwendet (DE 
ROSA et al. 2011). In der Perinataldiagnostik gelingt eine detailreiche Darstellung des 
Blutflusses der Nabelschnurgefäße und zerebraler Gefäße durch die B-Flow® Technik (s. 






Abbildung 11 Vierdimensionaler B-Flow (STIC: Spatio-temporal-image correlation): 
hirnversorgende Gefäße, Neonatologie, (Quelle: POOH 2000) 
In einer Untersuchung aus dem Universitätsklinikum Regensburg wird B-Flow® 
und kontrastmittelverstärkter dreidimensionaler B-Flow® bei der präoperativen Diagnostik 
von Arteria carotis interna Stenosen vergleichend mit der Farbduplexsonographie, 
dreidimensionalem Farbdoppler und Powerdoppler eingesetzt (RENNERT et al. 2009). 
Als Referenzmethoden dienen kontrastmittelverstärkte Magnetresonanzangiographie 
(MRA) und kontrastmittelverstärkte CT-Angiographie (CTA). Es finden sich auf hohem 
Signifikanzniveau (p = 0,01) keine Unterschiede beim maximalen Stenosegrad zwischen 
kontrastmittelverstärktem B-Flow® und CTA, MRA. Der intraoperativ zu erwartende 
maximale Stenosegrad sowie die Plaquemorphologie lassen sich mit dem B-Flow® sehr 
gut erfassen. Andere Arbeitsgruppen kommen zu ähnlichen Schlussfolgerungen 
(YURDAKUL et al. 2004) (JUNG et al. 2002). 
2.4.6 Einsatz in der Veterinärmedizin 
In der Veterinärmedizin wird das Verfahren ebenfalls ergänzend zu FKDS und 
Powerdoppler eingesetzt. In einer Studie wird B-Flow® bei mehr als 100 Hunden zur 
Flussdarstellung in verschiedenen Organen und Gefäßen vergleichend mit FKDS und 
PDI eingesetzt (KIEFER et al. 2002). Verwendet werden zwei verschiedene Schallköpfe 
(M7C und M12L) an einem Logiq 9 (General Electrics). Mehr als zwei Drittel der Tiere 
(73%) konnte unsediert untersucht werden. Nach konventioneller Untersuchung im B-Bild 
Modus folgt B-Flow® und anschließend FKDS sowie PDI. Die Untersuchungen werden 
aufgezeichnet und miteinander verglichen. Die Vorteile der Winkelunabhängigkeit und 
einer realistischeren Visualisierung der Hämodynamik sowie der Gefäßwand stehen 





gegenüber. Die Überlegenheit des B-Flow bei der Stenosediagnostik spielt aufgrund der 
fehlenden Inzidenz dieses Erkrankungskomplexes bei Hund und Katze momentan eine 
eher untergeordnete Rolle. Der klinische Nutzen als Verfahren für die Routinediagnostik 
wird vom Autor eher kritisch gesehen (KIEFER et al. 2002).  
In einer 2004 vorgestellten Studie werden insgesamt 421 Tiere, darunter 196 
Hunde, 154 Katzen, 50 Reptilien und 21 Vögel mit B-Flow®  untersucht. Ultraschallgerät 
und verwendete Schallköpfe sind mit der oben genannten Untersuchung identisch. Auch 
hier werden zehnsekündige Videosequenzen aufgezeichnet und ausgewertet. Im 
Patientengut befinden sich 19 Hunde mit portosystemischem Shunt, vier Hunde mit 
Thromben und zwei Tiere mit Gefäßrupturen. Der Blutfluss kann nach der 
Autorenmeinung wesentlich wirklichkeitsgetreuer dargestellt werden. Die Methode weist 
bezüglich der Detektion von Shuntgefäßen und partiellen Gefäßverschlüssen gegenüber 
der FKDS deutliche Vorteile auf. Bei den beiden Patienten mit Gefäßrupturen können 
diese ausschließlich mit B-Flow®  dargestellt werden. Auch hier wird die maximale 
Eindringtiefe mit 5 cm angeben (KIEFER et al. 2004). 
2.5 Eigenschaften des Blutflusses 
Strömung und Viskosität  
Der Blutkreislauf besteht aus einem geschlossenen System, in dem das Herz die 
Blutströmung durch die Schaffung eines Druckgradienten aufrechterhält und das Blut 
durch teils parallel, teils in Serie geschaltete Blutgefäße unterschiedlicher Durchmesser 
geleitet wird (SCHMIDT et al. 2007). Der Strömungswiderstand hängt vom Koeffizienten 
der inneren Reibung des Blutes – der Viskosität - und der Größe und Beschaffenheit der 
Blutgefäße ab. Analog zum Ohmschen Gesetz gilt: 
Die Stromstärke I ergibt sich als Quotient aus treibender Druckdifferenz ∆P und 
dem Strömungswiderstand R.  

 =  ∆ ÷  
Sie ist definiert als das durch einen Gefäßquerschnitt strömende Volumen ∆V pro 
Zeiteinheit ∆t, also dem Volumenfluss. 

 = ∆ ÷ ∆ 
Die Strömungsgeschwindigkeit v ist die Geschwindigkeit der einzelnen 
Flüssigkeitsteilchen, die in verschiedenen Entfernungen zur Gefäßwand unterschiedlich 
groß ist. Im Blutgefäßsystem, als einem durch unterschiedlich großen Röhren 
zusammengesetzten System gilt nach dem Kontinuitätsprinzip, dass die Stromstärke 





al. 2007). Demnach herrscht im Kapillargebiet eine 800fach niedrigere Geschwindigkeit 
durch den etwa 800fach größeren addierten Gefäßquerschnitt der Kapillaren.  
Bei hintereinandergeschalteten Röhren ergibt sich der Gesamtströmungs-
widerstand aus der Summe der Einzelwiderstände, wohingegen bei parallel geschalteten 
Gefäßen, wie sie in den verschiedenen Organkreisläufen vorkommen, der 
Gesamtwiderstand aus der Summe der reziproken Werte der einzelnen Widerstände – 
den Leitfähigkeiten – resultiert (KIRCHHOFF 1845). Dadurch ist der Gesamt-
strömungswiderstand von mehreren parallel geschalteten Röhren immer kleiner als der 
Widerstand jedes einzelnen Rohres.  
Gesetz von Hagen und Poiseuille – Strömungswiderstand 
Der Strömungswiderstand R für laminare, stationäre Strömungen in einem starren 
zylindrischen Rohr der Länge l mit dem Innenradius r lässt sich wie folgt berechnen: 
 = 8 ÷ r4π 
Das bedeutet, dass bei einer Halbierung des Radius die Volumenflussrate um das 
16fache abnimmt und dass sich bei laminarer Strömung in einem starren Rohr ein 
parabolisches Geschwindigkeitsprofil mit der höchsten Geschwindigkeit im Axialstrom 
ausbildet. Dieses physikalische Gesetz ist für quantitative Abschätzungen in der 
Kreislaufphysiologie wesentlich, obwohl die im Gefäßsystem herrschenden Bedingungen 
nicht unerheblich von den oben genannten abweichen. Unberücksichtigt bleibt die 
Elastizität der Gefäße, wodurch der Strömungswiderstand auch abhängig von der Höhe 
des Blutdruckes ist, die durch die Herzaktion hervorgerufene pulsierende Strömung, 
sowie die Beschaffenheit des Blutes als nicht Newtonsche Flüssigkeit mit korpuskulären 
Bestandteilen (HICK u. HICK 2000). 
Laminare und turbulente Strömungen – Reynoldsche Zahl 
Bei turbulenten Strömungen ist der lineare Zusammenhang zwischen 
Stromstärke und Druckdifferenz aufgehoben. Sie entstehen bei großer Dichte ϱ, hoher 
mittlerer Geschwindigkeit v, großem Innendurchmesser 2r (z. Bsp. in der herznahen 
Aorta) und kleiner Viskosität η (z. Bsp. bei Anämie). Durch die dimensionslose Reynolds-
Zahl wird dieser Zusammenhang quantifiziert: 
 = 2 ×  ÷  
Überschreitet diese den kritischen Wert von 2000-2200, wie es in der 
Austreibungsphase bei Aorta und Arteria pulmonalis kurzzeitig der Fall ist, so kommt es 
zu turbulenten Strömungen. Die Reynoldsche Zahl ergibt für Kapillaren einen Wert von 
0,05 und für die menschliche Aorta an ihrem Ursprung einen Wert von 5000. Allerdings 





Strom erzeugt wird (HICK u. HICK 2000).  Bei schweren Anämien und Gefäßstenosen 
können auch im peripheren Kreislauf Turbulenzen auftreten. Für die vorliegende 
Untersuchung wurde mit laminaren Strömungen gearbeitet. Es wurden für alle 
Gefäßdurchmesser Reynoldszahlen < 300 errechnet.  
Viskosität des Blutes – relative Viskosität 
Durch die Zusammensetzung des Blutes aus Blutplasma und korpuskulären 
Bestandteilen weist es eine variable Viskosität auf die stark vom Hämatokritwert und den 
Strömungsbedingungen abhängig ist. 
 
Abbildung 12 Relative Viskosität (in Millipascalsekunde, y-Achse) des Blutes in Abhängigkeit 
vom Hämatokritwert  (x-Achse) (modifiziert nach: Zabel 2010) 
Bei niedriger Schubspannung nimmt die Viskosität aufgrund einer Aggregation 
der Erythrozyten durch Vermittlung hochmolekularer Plasmaproteine (Rouleaux- oder 
Geldrollenform) stark zu. Wiederum nimmt die scheinbare Viskosität des Blutes bei 
höherer Schubspannung stärker ab als man es von einer Flüssigkeit mit korpuskulären 
Bestandteilen erwarten würde, da die Erythrozyten elastisch und in gewissen Grenzen 
verformbar sind und sich das Blut dann eher wie eine Emulsion verhält (SCHMIDT et al. 
2007). 
2.6 Hämatokrit 
Den Hauptanteil des Hämatokritwertes stellen mit ca. 96% die Erythrozyten dar, 
so dass der er maßgeblich vom Anteil der roten Blutzellen bestimmt wird. Üblicherweise 
wird dieser Wert in % angegeben. Die SI-Einheit ist Liter/Liter (l/l). Der Referenzbereich 
für den Hund liegt bei 44 % bis 52 %. Katzen liegen mit 30 % bis 0,44 % deutlich darunter 





Ein Hämatokrit von 10 % und darunter tritt bei starken Anämien bei Haustieren 
auf. Ursächlich hierfür sind starke Blutungen oder hämolytische Anämien, wie sie bei der 
kaninen Babesiose, der felinen Hämobartonellose oder durch Autoimmunkrankheiten 
vorkommen. Auch maligne Erkrankungen des Knochenmarks können zu erniedrigten 
Erythrozytenzahlen führen (KRAFT u. DÜRR 1999). Auch ein Wert von 60 % und mehr 
können bei Polyglobulie vorkommen. Es treten bei Hund und Katze sowohl die 
Polyzythämia vera als auch sekundäre, durch Sauerstoffmangel verursachte 
Polyglobulien auf. Erstere ist eine myeloproliferative Erkrankung, die durch eine 
unkontrollierte Produktion von Blutzellen durch das Knochenmark gekennzeichnet ist. 
Sekundäre Polyzythämien entstehen durch angeborene Herzerkrankungen, die mit 
einem permanenten Sauerstoffmangel verbunden sind, wie die Fallotsche Tetralogie und 
Reverse PDA (MISCHKE 2003). 
2.7 Blutflussgeschwindigkeiten beim Hund 
Die mittlere Blutflussgeschwindigkeit in der Aorta abdominalis beim Hund, die mit 
dem PW-Doppler ermittelt wurde, wird in einer aktuellen Untersuchung zur hepatischen 
Transitzeit beim Hund (unter Anästhesie) mit durchschnittlich 0,87 m/s angegeben 
(TROGISCH-HAUSE 2011). Der Minimalwert liegt in dieser Untersuchung bei 0,37 m/s. 
Der Maximalwert liegt bei 1,35 m/s. Andere Autoren ermitteln an jungen, wachen Hunden 
in der Aorta kaudal der Abzweigung der Arteria renalis Flussgeschwindigkeiten von 
1,21 m/s. Das Minimum liegt bei 0,86 m/s, der Maximalwert bei 1,40 m/s mit einer 
Standardabweichung von 0,24 m/s. (LEE et al. 2004). 
Für die Spitzengeschwindigkeit in der proximalen Aorta bei gesunden Hunden 
werden Werte von 1,46 m/s (RIESEN et al. 2007) bzw. 1,39 m/s bis 1,48 m/s ermittelt 
(ABBOTT u. MACLEAN 2003). Die venösen Flussgeschwindigkeiten liegen mit einem 
Mittelwert von 0,14 m/s wesentlich niedriger (TROGISCH-HAUSE 2011). Andere Autoren 
ermittelten für die Flussgeschwindigkeit in der rechten intrahepatischen Portalvene bei 
gesunden Hunden Geschwindigkeiten von 0,16 m/s bis 0,17 m/s (SARTOR et al. 2010). 
Die an 12 gesunden zwei bis fünfjährigen Labrador-Retrievern ermittelten systolischen 
Spitzengeschwindigkeiten für die Arteria carotis liegen bei 0,75 m/s, die diastolische 
Minimalgeschwindigkeit bei 0,12 m/s und der Gefäßdurchmesser bei 0,54 cm (SVICERO 
et al. 2013). 
 




3 Material und Methoden 
Es werden an Flussphantomen Blutflüsse verschiedener Viskositäten bei 
unterschiedlichen Geschwindigkeiten mit drei sonographischen 
Blutflussdetektionsverfahren untersucht. Alle Untersuchungen werden an einem 
Logiq 91 mit einem Linearschallkopf M12L durchgeführt. 
3.1 Technische Ausstattung 
3.1.1 Ultraschallgerät 
Es steht mit dem Logiq 9 ein Ultraschallgerät der Firma General Electrics zur 
Verfügung, ausgestattet mit der Softwareversion Breakthru 2006. Die Ultraschallbilder 
werden auf einem hochauflösenden 17 Zoll Monitor angezeigt. Die Bildwiederhol-
frequenzen liegen bei 60 Hz. Zur Datensicherung steht eine integrierte 80 GB 
Festplatte zur Verfügung. Zu den Betriebsmodi des Gerätes gehören unter anderem 
der B-Bild Modus in Echtzeit, der Continuous Wave Doppler (Spektraldoppler), die 
farbkodierte Duplexsonographie, der amplitudenkodierte Doppler (auch 
Powerdoppler) und der B-Flow® Modus mit oder ohne Unterdrückung der stationären 
Echos (background on/off). 
3.1.2 Schallkopf 
Diese Untersuchung wird mit einem Matrix Linear Schallkopf M12L 
durchgeführt. Der verwendete Schallkopf bietet die Möglichkeit, durch 
Phasenverschiebung im Virtual Convex Modus zu arbeiten. 
3.2 Flussphantome 
Die Phantome bestehen aus hitzebeständigen 20 cm x 12 cm x 7,5 cm 
messenden transparenten Plastikgefäßen der Firma Buchsteiner2. An den schmalen 
Seiten werden diese perforiert, um eine Ein- bzw. Ausgangsöffnung für das 
entsprechende Blutgefäßimitat zu schaffen. Zu diesem Zweck wurden 
                                            
1 General Electrics Worldwide 
2 Buchsteiner, D-73333 Gingen 




Silikonschläuche der Firma Detakta3 mit Innendurchmessern von 1 mm, 2 mm und 
5 mm verwendet. Die Wandstärken der Schläuche betrugen 0,5 mm für die Lumina 
1 mm und 2 mm, sowie 1 mm für den Schlauch mit dem Innendurchmesser 5 mm.  
Diese „Blutgefäßimitate“ werden so angebracht, dass sie in Winkeln von 90°, 60° bzw. 
30°, gemessen von einer Parallele zum Gefäßboden auf Höhe der 
Schlaucheintrittsöffnung, den Innenraum des entsprechenden Flussphantoms 
durchspannen (s. Abbildung 13). 
 
Abbildung 13 Flussphantom, Einfallswinkel der Schallwellen 90°. Ein Silikonschlauch (3) 
durchzieht mittig, das Kunststoffgefäß. Er ist von Gewebeimitat (2) umgeben Einspeisung von 
Schweineblut über eine Kontrastmittelpumpe (4) mit definierter Flussgeschwindigkeit. (1)  
Schallkopf 
Der Schallkopf wurde senkrecht auf das Gewebeimitat aufgesetzt und in seiner 
Position fixiert.  
                                            
3 Detakta Isolier- und Messtechnik GmbH, 22851 Norderstedt 






Einfallswinkel der Schallwellen 30° Einfallswinkel der Schallwellen 60° 
Abbildung 14 Flussphantome schematisch (Einfallswinkel der Schallwellen 60° und 30°) 
analog zu Abbildung 13 
Der Winkel wird vor jeder Untersuchung im B-Bild überprüft. Die 
Silikonschläuche sind so angebracht, dass sie geradlinig, aber ohne 
Lumenveränderung oder Alterationen der Wanddicke den Gefäßinnenraum mittig 
durchziehen. Auch das Lumen und die Wanddicke werden per Ultraschall im B-Bild 
vor jeder Untersuchung nachgeprüft. An der Ein- und Austrittsöffnung ist zur flexiblen 
Abdichtung des Flussphantoms und Fixierung des Gefäßimitates in seiner Lage Acryl4 
angebracht. 
Als Gewebeimitat kommt eine Mischung aus 200 g Gelatine und 100 g 
Speisestärke aufgekocht in 2 l Wasser zum Einsatz (WESKOTT, et al., 2000). Das 
Gewebeimitat wird durch einen Filter gegossen, um Stärkeklümpchen zu entfernen. 
Die Masse wird bis zum Erreichen der vorgesehenen Untersuchungstiefe in die 
Flussphantome gefüllt und über Nacht ausgehärtet. Für die Untersuchung wird die 
Oberfläche des Gelatineblocks mit Frischhaltefolie abgedeckt, um eine Beschädigung 
der Oberfläche durch den Schallkopfdruck zu verhindern. Da dem Gewebeimitat keine 
Konservierungsmittel zugesetzt werden, weshalb die Masse leicht verderblich ist und 
außerdem das verwendete Blut nicht über längere Zeit stabil bleibt, wurden die 
Untersuchungen an einem Flussphantom jeweils in einer Sitzung durchgeführt. 
                                            
4 Acryrub, Soudal, Turnhout, Niederlande 




Zur Kontaktherstellung zwischen Schallkopf und Gewebeimitat wird 
Utraschallgel5 verwendet. Eine spezielle Haltevorrichtung fixiert den Schallkopf 
während der gesamten Untersuchung eines Phantoms in seiner Position (s. Abbildung 
15).  
 
Abbildung 15 Versuchsanordnung: ganz links im Bild ist die Kontrastmittelpumpe zu 
erkennen. Über Schläuche wird das Blut zum Phantom (Bildmitte) gepumpt. Rechts ist der 
Abfallbehälter zu sehen. 
3.3 Blut 
Es wird für diesen Versuch durch Zugabe von Natriumcitrat6 ungerinnbar 
gemachtes frisches porcines Blut7verwendet. Das Blut wird sofort nach Erhalt mit 
jeweils 10 ml 3,8 %iger Natriumcitratlösung pro 90 ml Blut versetzt. Nach der 
Gerinnungshemmung wird das Citratblut durch einen Bluttransfusionsfilter8 
(Porengröße 200 µm) vorsichtig filtriert, um etwaige Blutkoagel zu entfernen. 
                                            
5 Sonogel®, Bad Camberg 
6 Medipak GmbH, D-53619 Rheinbreitbach 
7 Fleischereinkauf, 04277 Leipzig 
8 Sangofix®Air, B.Braun AG, Melsungen 




Zunächst erfolgt die Bestimmung des Ausgangshämatokritwertes mit einer 
Hämatokritzentrifuge9 (5 Messwerte je Charge). Die Hämatokritwerte 10 % und 30 % 
werden durch Verdünnen mit physiologischer Kochsalzlösung erstellt. Die 
Hämatokritstufe 60 % wird durch Zentrifugation mit teilweiser Plasmaabtrennung 
gewonnen.  Die Zentrifugation erfolgt in einer Zentrifuge10 bei 1000 rpm für jeweils 10 
Minuten. Überstehendes Plasma wird vorsichtig abgesaugt. Danach wird das mit 
korpuskulären Bestandteilen angereicherte Blut vorsichtig geschwenkt, erneut filtriert 
und der Hämatokritwert kontrolliert. Im Anschluss an die Einstellung des 
Hämatokritwertes wird das Blut nochmal filtriert und danach mit einer 
Hämatokritzentrifuge bei je 5 Proben pro Hämatokritstufe der Hämatokritwert 
kontrolliert. 
  
                                            
9 Hettich Hämatokrit 210, Andreas Hettich GmbH, D-78532 Tuttlingen  
10 Heraeus Labofuge GL 6000rpm, Heraeus Holding, Hanau 





Die Untersuchung wird jeweils bei 0,4 m/s, 0,8 m/s, 1,2 m/s und bei 1,4 m/s 
durchgeführt. Bei den verwendeten Geschwindigkeiten handelt es sich um Werte, die 
in Vorversuchen durch die Geschwindigkeitsmessung mit dem PW-Doppler für die 
Schlauchdicken 1 mm, 2 mm und 5 mm separat ermittelt werden (s. Abbildung 16), um 




Abbildung 16 Flussphantom mit 30° Einfallswinkel der Schallwellen und 2 mm Schlauchdicke; 
Messung der Flussgeschwindigkeit mit dem PW-Doppler: Das Dopplergate ist zentral im 
Gefäßimitat platziert und winkelkorrigiert. 
Die Erzeugung des Blutflusses erfolgt mit einer Kontrastmittelpumpe11, die für 
angiographische und computertomographische Untersuchungen verwendet wird und 
mit Volumenflüssen pro Zeiteinheit in einer Spannweite von 1 ml/s bis 10 ml/s arbeitet. 
Ermittelt werden für jeden eingestellten Volumenfluss 10 Messwerte für die 
Flussgeschwindigkeit, mittig im Gefäßlumen durch die Messung mit dem PW-Doppler 
bei einem für die Dopplermessung günstigen Einfallswinkel von 30°. In Abbildung 17 
sind auf der y-Achse die arithmetischen Mittel der gemessenen 
Flussgeschwindigkeiten in m/s aufgetragen. 
                                            
11 Injektron 82 HP, Fa Medtron, Saarbrücken 





Gefäßdurchmesser 1 mm Gefäßdurchmesser 2 mm 
Abbildung 17 Graphische Darstellung der mit dem PW-Doppler ermittelten 
Flussgeschwindigkeiten für die unterschiedlichen Schlauchdurchmesser 
 
Abbildung 18 Analog zu Abbildung 17 sind hier die ermittelten Flussraten für den 
Gefäßdurchmesser 5 mm abgebildet. Eine Flussgeschwindigkeit von 1,4 m/s war mit der 
verwendeten Pumpe aus Kapazitätsgründen nicht zu realisieren. 
Das Fassungsvermögen der verwendeten Kontrastmittelpumpe genügte nicht, 
um bei 5 mm Schlauchdicke ausreichend lang andauernde Flüsse in der 
Geschwindigkeit 1,4 m/s zu erzeugen. Deshalb wird auf die statistische Auswertung 
des Einflusses der Flussgeschwindigkeit auf die Darstellung dieser Phantome 
verzichtet. Die Auswertung bezüglich Winkelabhängigkeit und Darstellbarkeit wird 
auch für diese Schlauchdicke vorgenommen. 
3.4 Verfahren 
Als Flussdetektionsverfahren kommen die Farbkodierte Duplexsonographie 
(FKDS), der Amplitudenkodierte Doppler oder Powerdoppler (PDI) und als 
grauwertmoduliertes Verfahren der B-Flow® zum Einsatz (s. Abbildung 19).  


































































Das B-Bild wird zunächst soweit optimiert, dass das Blutgefäßimitat mit 
Blutfluss zentral im Bild ohne Artefakte echoarm bzw. echolos dargestellt werden kann. 
3.5.1 Messfenster 
Bei den Dopplerverfahren wird das Messfenster bzw. die Region of Interest 
(ROI) im Gefäßverlauf je nach der zu untersuchenden Tiefe zentral über das 
Gefäßimitat mit 1,5 cm-2 cm x 3 cm Ausdehnung gelegt. Im Bereich des Messfensters 
wird die Dopplerinformation dargestellt. Beim B-Flow® entfällt das Einstellen eines 
Messfensters. 
 
Abbildung 20 Powerdoppler bei einem Flussphantom mit 1 mm Schlauchdicke und 
60°Einfallswinkel der Schallwellen: Das rote Viereck markiert die Grenzen des Messfensters 
bzw. der Region of Interest (ROI) 
   
FKDS PDI                    B-Flow ® 
Abbildung 19 Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren an einem Flussphantom mit einem 
Einfallswinkel der Schallwellen von 60° bei einer Schlauchdicke von 1 mm, einem Hämatokritwert von 
10 % und einer Flussgeschwindigkeit von 1,2 m/s 





Es wird jeweils nur eine Fokuszone gewählt. Die Fokuszone befindet sich bei 
den Dopplerverfahren je nach Untersuchungstiefe bei 3 cm, 5 cm oder 7 cm. Beim B-
Flow® ist die Fokuszone gerätetechnisch auf maximal 4 cm Tiefe beschränkt (s. 
Abbildung 21). 
  
B-Flow: Fokuszone bei 4cm Powerdoppler: Fokuszone bei 5cm 
Abbildung 21 Phantom mit 2 mm Schlauchdicke, Darstellung im B-Flow® (linkes Bild) und im 
PDI (rechtes Bild). Die Fokuszone ist mit einem gelben Dreieck am rechten Bildrand 
gekennzeichnet und wird durch die rote Umrandung hervorgehoben. Deutlich wird die 
Tiefenlimitation der Fokuszone beim B-Flow®: Das Verschieben der Fokuszone in tiefere 
Bereiche ist gerätetechnisch nicht möglich. 
3.5.3 Verstärkung 
Die Gesamtverstärkung (gain) und tiefenabhängige Verstärkung (time gain 
compensation) werden im B-Bild möglichst niedrig eingestellt, um genügend 
Bildpunkte für eine exakte Farbkodierung freizulassen. Um druckbedingte 
Verkleinerungen des Gefäßlumens durch den Schallkopfandruck und die damit 
verbundene Gewebekompression auszuschließen, wird vor jeder Untersuchung im B-
Bild eine Messung des Gefäßlumens durchgeführt (s. Abbildung 22). 
Abbildung 22 Leervermessung des Phantoms 
mit 2 mm Schlauchdurchmesser und 60° 








3.5.4 Pulswiederholungsfrequenz (PRF) 
Zur Optimierung des Farbbildes bei den beiden Dopplerverfahren wird 
zunächst die PRF an die vorherrschende Geschwindigkeit angepasst. Bei optimal 
eingestellter PRF zeigt sich ein homogenes Strömungssignal (s. Abbildung 23). 
  
Abbildung 23 Flussphantom mit einer Schlauchdicke von 2 mm, Einfallswinkel der 
Schallwellen 60°, Flussgeschwindigkeit 0,4 m/s; Linkes Bild: Aliasing bei zu niedrig 
eingestellter PRF (1,2 kHz), Rechtes Bild:  optimale Darstellung bei einer PRF von  4,9 kHz 
3.5.5 Farbverstärkung 
Die Farbverstärkung wird so eingestellt, dass extraluminale Farbpixel 
erscheinen und danach reduziert, bis keine Farbpixel außerhalb des Gefäßes mehr 
sichtbar sind (s. Abbildung 24). 
  
PDI: Farbverstärkung zu hoch (51) PDI: Farbverstärkung optimal (24) 
Abbildung 24 Darstellung im PDI: Flussphantom mit 1 mm Schlauchdurchmesser, 60° 
Einfallswinkel der Schallwellen und einer Flussgeschwindigkeit von 0,4 m/s; linkes Bild: 
massive Gefäßwandüberzeichnung durch zu hoch eingestellte Farbverstärkung; rechtes Bild: 
optimale Farbverstärkung 





Für jedes Phantom findet die Untersuchung bei allen Variablen in einem 
Untersuchungsgang durch den gleichen Untersucher bei Raumtemperatur (21°C) 
statt. Zunächst wird das entsprechende Phantom auf dem Untersuchungstisch 
platziert und der Schallkopf mittig auf dem Gewebeimitat fixiert. Am B-Bild werden die 
Gesamtverstärkung und tiefenabhängige Verstärkung optimiert und 
Schlauchdurchmesser sowie der Einfallswinkel kontrolliert. 
Über eine Heidelberger Verlängerung wird die Kontrastmittelpumpe mit einer 
handelsüblichen Venenverweilkanüle der Stärke 14G oder 20G (je nach 
Schlauchdurchmesser) verbunden. Die Verbindung zwischen dem Venenkatheter und 
dem Gefäßimitat erfolgt mit Kupferdraht. Danach wird die Pumpe mit 200 ml des 
vorbereiteten Blutes gefüllt. Um eine Sedimentation der Erythrozyten zu vermeiden, 
wird das Blut bis zur Befüllung vorsichtig geschwenkt. Die Versuchsdurchführung 
beginnt unmittelbar. Nach der Durchführung wird das Blut verworfen. Ein 
Flussphantom wird bei allen Einstellungskonstellationen bezüglich 
Flussgeschwindigkeit, Hämatokritwerte und Untersuchungstiefe in einer Sitzung 
untersucht. Für jede Sitzung wird das Blut in den Hämatokritstufen 10%, 30% und 60% 
neu präpariert. Anschließend werden die Blutflüsse in 10 sekündigen Videosequenzen 
(Cineloops) für alle Tiefen- Winkel- Hämatokritkombinationen aufgezeichnet und auf 
der Datenbank des Sonowin-Servers archiviert. 
  





3.7.1 Darstellbarkeit – Score 
Zur Beurteilung der Darstellbarkeit wird folgender Score eingeführt: 
1 = sehr gut darstellbar:  
Das Gefäß ist in der gesamten ROI bzw. beim B-Flow® im gesamten Bild mit 
deutlichen Konturen und voll ausgefüllt zu erkennen (s. Abbildung 25) 
 
Abbildung 25 Score 1: Phantom mit 2 mm Schlauchdicke und 60° Einfallswinkel der 
Schallwellen. In einer Tiefe von 7 cm ist das Gefäßimitat mit PDI sehr gut darstellbar 
2 = gut darstellbar: 
Das Gefäß ist mit geringen Einschränkungen (Wandunschärfe) noch gut zu 
erkennen (s. Abbildung 26). 
 
Abbildung 26 Score 2: Phantom analog zu Abbildung 25: B-Flow® in 5 cm Tiefe; gute 
Darstellbarkeit, leichte Wandunschärfe 
 





3 = darstellbar: 
Das Gefäß ist in seinem Verlauf gerade noch darstellbar (s. Abbildung 27), mit 
deutlicher Unschärfe im gesamten Bild. 
 
Abbildung 27 Score 3: Phantom mit 1 mm Schlauchdicke und einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 60°, B-Flow® in 7 cm Tiefe: Gefäßverlauf gerade noch zu erkennen 
4 = nicht darstellbar: 
Der Gefäßverlauf ist nicht mehr eindeutig nachzuvollziehen, lückenhaft oder 
sehr unscharf (s. Abbildung 28). 
 
Abbildung 28 Score 4: Phantom mit 1 mm Schlauchdicke und einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 90°, B-Flow® in 7 cm Tiefe: keine vollständige Darstellung des Gefäßverlaufes 
mehr möglich 




3.7.2 Messung des dargestellten Lumens 
Die Bild- und Videodaten werden im DICOM-Format auf einen externen 
Rechner zum Zwecke der Vermessung übertragen. Die Software Sonowin12 ermöglicht 
ein verlustfreies Zoomen und ein hochauflösender 21 Zoll-Monitor13 eine gute 
Darstellung und Nachbearbeitung der aufgezeichneten Videosequenzen. 
Für die Vermessung des Gefäßdurchmessers kommt eine modifizierte Variante der 
Nachvermessungssoftware von Sonowin zum Einsatz, die es ermöglicht an die 
Darstellung des Gefäßimitates einen Winkel von 90° anzulegen und in exakt diesem 
Winkel an drei Messpunkten den dargestellten Gefäßdurchmesser zu ermitteln. 
Dieses Vorgehen wird gewählt um das Lumen möglichst exakt im 90° Winkel 
zum Gefäßverlauf zu erfassen. Die herkömmliche in das Programm integrierte 
Vermessungssoftware eignet sich dafür nicht, da das Messergebnis maßgeblich vom 
verwendeten Winkel abhängig ist. Für das möglichst exakte Setzen der Messpunkte 
auf den Rand des Farb- bzw. beim B-Flow® des „Graustreifens“, wird der 
Vergrößerungsmodus genutzt. Von jeder Videosequenz wurden drei repräsentative 
Standbilder im DICOM Format angefertigt. Durch die Speicherung der Bilder in diesem 
Format bleibt die hohe Auflösung erhalten. An diesen fand die Vermessung des 
Gefäßlumens im Winkel von 90° zum Gefäßverlauf an drei Stellen in einer Tiefe von 




                                            
12 Sonowin, Version 4.4.0.5, Meso, Mittweida 
13 Iiyama, Modell Nr S100MT1, Iiyama International Corporate, Hoofddorp, Niederlande 
Abbildung 29  
Nachvermessung: Anlegen einer 
Gerade 1 parallel zum Gefäßimitat, 
Platzieren einer Geraden 2 im rechten 
Winkel zu dieser, Setzen von drei 
Messpunkten parallel zur Geraden 2; 
Phantom mit 2 mm 
Schlauchdurchmesser und einem 
Einfallswinkel der Schallwellen von 60°; 
Darstellung PDI in 7 cm Tiefe 
 




3.8 Statistische Methodik 
Für jedes der sechs Flussphantome (mit Schlauchdurchmessern 1 mm und 
2 mm) werden bei allen drei Flussdarstellungsverfahren und jeder möglichen 
Kombination der Variablen je 9 Messwerte ermittelt (s. Tabelle 2). Für die drei 
Flussphantome mit einem Gefäßdurchmesser 5 mm entfällt die Messung bei einer 
Geschwindigkeit von 1,4 m/s, da die verwendete Pumpe diese Flussgeschwindigkeit 
nicht realisieren kann. 
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Insgesamt werden 8829 Messwerte ermittelt. Die Daten werden in SPSS für 
Windows, Version 11.5 übertragen und ausgewertet. 
Es werden für die Messwerte jeder Einstellungskombination der Mittelwert, der 
Medianwert, die Standardabweichung und die absolute Abweichung vom tatsächlichen 
Lumen in mm errechnet und die Messwerte separat für jeden Lumendurchmesser mit 
dem Kolmogorov-Smirnov-Anpassungstest auf Normalverteilung geprüft. Die 
Signifikanz wurde unter der Annahme der Unabhängigkeit der Messwerte mit dem 
Kruskal-Wallis-Test und t-Tests für unverbundene Stichproben geprüft (HOWITT u. 
CRAMER 2000).  
Die Irrtumswahrscheinlichkeit der statistischen Tests wird auf 95% festgelegt. 
Ergebnisse mit p-Werten von 0,05 und 0,01 werden als signifikant bezeichnet, mit p-
Werten von 0,001 als hochsignifikant (HOWITT u. CRAMER 1999). Für die 
Darstellungsscores werden durch Kreuztabellen die absoluten Häufigkeiten allgemein 
und in Abhängigkeit von den verschiedenen Parametern ermittelt, in gruppierten 
Balkendiagrammen veranschaulicht und mit dem Chi²-Test auf Signifikanz geprüft. 
Wenn in den Häufigkeitstabellen in einer Zelle weniger als fünf Fälle vorhanden sind, 







4.1.1 Allgemeiner Vergleich der Darstellbarkeit der drei Verfahren 
In der folgenden Abbildung ist die Darstellbarkeit aller drei Flussdetektions-
verfahren graphisch dargestellt. Die x-Achse zeigt in gruppierten Balken die ermittelten 
Scores in verschiedenen Farben. Die y-Achse zeigt die absoluten Häufigkeiten der 




Abbildung 30  
Die Graphik zeigt die 
Darstellbarkeit aller drei Verfahren 
(x-Achse) im allgemeinen 
Vergleich. Die absolute Anzahl der 
Darstellungsscores ist auf der y-
Achse aufgetragen. Die 
verschiedenen Darstellungsscores 
sind farbig kodiert. Die beste 
Darstellbarkeit ist beim PDI zu 
erkennen. Gefolgt von FKDS. Die 
Darstellbarkeit des B-Flow® ist eher 
mäßig 
Es gibt einen signifikanten Unterschied in der  
 
Es gibt einen signifikanten Unterschied in der Darstellbarkeit der drei Verfahren 
(Chi² = 322,18, df = 6, p<0,001). 
Das Verfahren mit der besten Darstellbarkeit im verwendeten Versuchsaufbau 
ist der amplitudenkodierte Doppler (PDI), gefolgt vom Farbdoppler. Die Darstellbarkeit 
des B-Flow® ist hier am inhomogensten. Der Darstellungsscore 1 konnte bei weniger 
als der Hälfte der Fälle, verglichen mit FKDS und PDI, vergeben werden. 
Detektionsverfahren























4.1.2 Einfluss der Untersuchungstiefe auf die Darstellbarkeit 
Analog zu Kapitel 4.1.1 ist in der folgenden Abbildung die Darstellbarkeit in 
Abhängigkeit von der Untersuchungstiefe dargestellt. Es wurden für jede Tiefe 297 
Scores ermittelt. Es wurde ein signifikanter Einfluss der Tiefe auf die Darstellbarkeit 







Abbildung 31  
Ermittelte Darstellungs-Scores in 
unterschiedlichen Tiefen für alle 
drei Detektionsverfahren zusam-
men, auf der x-Achse ist die 
Untersuchungstiefe in cm aufge-
tragen. Die beste Darstellbarkeit 
findet man in 3 cm Tiefe, abneh-
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In den folgenden drei Diagrammen sin d die Darstellbarkeitsscores für jedes 
Verfahren in 3 cm, 5 cm und 7 cm Tiefe dargestellt. Es wurden pro Tiefe und Verfahren 





Bei allen drei Verfahren ist ein signifikanter Zusammenhang mit der 
Untersuchungstiefe festgestellt worden (B-Flow®: Chi² = 162,08, df = 6, p<0,001; 
FKDS: Chi² = 28,37, df = 6, p<0,001; PDI: Chi² = 29,96, df = 4, p<0,001). Die 
Ausprägung einer Darstellungsverschlechterung ist beim B-Flow® besonders deutlich, 
gefolgt vom Farbdoppler. Die geringste Auswirkung hat die Untersuchungstiefe bei 
















































Abbildung 32 Analog zur vorhergehenden Darstellung sind die Darstellungsscores hier für jedes 
Verfahren einzeln abgebildet. B-Flow® zeigt in 7 cm Tiefe nur Score 3 und 4, in 5 cm Tiefe eine 
eher schlechte und in 3 cm eine mäßige Darstellbarkeit. Beim Farbdoppler verschlechtert sich die 
Darstellung mit zunehmender Tiefe deutlich. Beste Darstellbarkeit beim PDI 





Die folgende Abbildung zeigt die Darstellbarkeit der drei Verfahren unter 
optimalen Bedingungen. Alle Bilder stammen aus den Cine Loops des Flussphantoms 
mit 2 mm Schlauchdicke und 30° Einfallswinkel bei einem Hämatokritwert von 30%.  
B-Flow FKDS PDI 
Untersuchungstiefe 3 cm 
  
Untersuchungstiefe 5 cm 
   
Untersuchungstiefe 7 cm 
Abbildung 33 Beispielbilder für die Darstellbarkeit in unterschiedlichen Tiefen unter optimalen 







Im folgenden Bild ist eine Flussdarstellung im B-Flow® unter ungünstigen 
Bedingungen zu sehen. 
 
Einfallswinkel 60°, Schlauchdicke 2 mm, Tiefe 
7cm 
Einfallswinkel 90°, Schlauchdicke 1 mm, Tiefe 7cm 
Abbildung 34 Darstellbarkeit im B-Flow®: linke Darstellung erhielt den Score 3, rechte erhielt 
Score 4 
Gut zu erkennen ist, dass durch die schlechte Auflösung in der Tiefe und die 
damit teils stark verpixelte Darstellung die Nachvermessung erschwert oder unmöglich 






p < 0,001 
4.1.3 Einfluss des tatsächlichen Gefäßdurchmessers auf die Darstellbarkeit 
In Abbildung 35 ist die Darstellbarkeit aller drei Verfahren in Abhängigkeit vom 
verwendeten Gefäßdurchmesser dargestellt. Die Darstellungsscores bei einer 
Flussgeschwindigkeit von 1,4 m/s wurden von dieser Analyse ausgeschlossen, da 
diese Geschwindigkeit für den Gefäßdurchmesser 5 mm von der Flusspumpe nicht 







Abbildung 35 Allgemeiner Einfluss des Gefäßdurchmessers auf die Darstellbarkeit bei 0,4 m/s, 
0,8 m/s und 1,2 m/s für alle drei Verfahren, beste Darstellbarkeit bei 5 mm Gefäßdurchmesser 
Es besteht ein signifikanter Einfluss des Gefäßdurchmessers auf die Darstell-
barkeit (Chi² = 59,05, df = 6, p<0,001). 
Die folgenden drei Diagramme zeigen die Darstellbarkeit in Abhängigkeit vom 
Gefäßdurchmesser für jedes einzelne Verfahren. Da B-Flow® in einer Tiefe von 7 cm 
sehr schlecht darstellbar ist, bezieht sich diese Auswertung nur auf 3 cm und 5 cm 
Tiefe. Ausgenommen ist außerdem der Einfallswinkel von 90°, da die Winkel-
abhängigkeit im nächsten Kapitel gesondert ausgewertet wird und die 
Dopplerverfahren technisch bedingt bei 90° theoretisch nicht darstellbar sind. Aus dem 
oben genannten Grund wurde auch hier die Flussgeschwindigkeit 1,4 m/s nicht 



























p < 0,105 p < 0,001 
 
Abbildung 36 Darstellbarkeit der drei Verfahren einzeln in Abhängigkeit vom 
Gefäßdurchmesser (ohne die Tiefe von 7 cm und ohne den Einfallswinkel von 90 
Für den B-Flow® besteht ein signifikanter Zusammenhang zwischen Gefäß-
durchmesser und Darstellbarkeit (Chi² = 57,19, df = 4, p<0,001). Die Darstellbarkeit im 
Farb- und Powerdoppler ist nicht von der Gefäßdicke abhängig (Chi² = 6,17, df = 2, p 
= 0,105). 
In 3 cm Tiefe ist bei einem Gefäßdurchmesser von 5 mm die Darstellbarkeit 
des B-Flow® den beiden Dopplerverfahren überlegen. (s. Abbildung 37). 81 Scores 
wurden für diese Graphik ausgewertet (27 pro Verfahren). Rechts neben dem 
gruppierten Balkendiagramm ist ein Beispielbild der Flussdarstellung im B-Flow® bei 
3 cm Tiefe und einem Einfallswinkel der Schallwellen von 30° dargestellt. Allerdings 
sind die Unterschiede zwischen den Verfahren hier nicht signifikant (exakter Test nach 
Fisher, p = 0,115). 










































Abbildung 37 Linke Graphik: B-Flow bei 5 mm Gefäßdurchmesser in 3 cm Tiefe, Rechts: B-
Flow® bei einem Einfallswinkel von 30° bei 5 mm Gefäßdurchmesser und einer 
Flussgeschwindigkeit von 1,2 m/s, Hämatokrit: 30% 
Zum Vergleich für die anderen beiden Gefäßdicken werden in der folgenden 




                        1 mm Gefäßdurchmesser 
 
                         2 mm Gefäßdurchmesser 
Abbildung 38 Vergleich der Darstellbarkeitsscores in 3 cm Tiefe bei 1 mm und 2 mm 
Gefäßdurchmesser für alle drei Flussdetektionsverfahren 
Die Unterschiede zwischen den Gruppen sind sowohl bei 1 mm 
Gefäßdurchmesser (Chi² = 60,57, df = 4, p<0,001) als auch bei 2 mm (exakter Test 































































Flussgeschwindigkeit in m/s 
1,41,20,80,4
4.1.4 Einfluss der Flussgeschwindigkeit auf die Darstellbarkeit 
Die Flussgeschwindigkeit hat keinen signifikanten Einfluss auf die 
Darstellbarkeit. Im folgenden Diagramm ist die Auswertung der Darstellbarkeitsscores 
ohne die drei Flussphantome mit 5 mm Gefäßdurchmesser dargestellt (Chi² = 1,65, df 
= 9, p = 0,996, n = 648). Es gibt eine Tendenz, dass sich die Darstellbarkeit geringfügig 
mit zunehmender Geschwindigkeit bessert.  
 
Abbildung 39 Darstellbarkeit in Abhängigkeit von der Flussgeschwindigkeit für alle drei 
Flussdetektionsverfahren, alle Geschwindigkeiten bei 1 mm und 2 mm Gefäßdurchmesser (s. 
Kap. 3.2) 
Die folgende Gegenüberstellung der Diagramme zeigt den Vergleich der drei 
Flussdetektionsverfahren unter dem Einfluss unterschiedlicher 
Flussgeschwindigkeiten. Das Flussphantom mit 5 mm Schlauchdurchmesser wurde 
hier nicht berücksichtigt. Es wurden pro Diagramm 216 Scores einbezogen.  




   
Abbildung 40 Vergleich der Darstellbarkeitsscores bei 1 mm und 2 mm Gefäßdurchmesser 




















































p < 0,996 





Es zeigt sich ein geringer Einfluss der Flussgeschwindigkeit ohne Signifikanz 
(B-Flow®: exakter Test nach Fisher, p = 0,997; FKDS: exakter Test nach Fisher, p = 
0,993; PDI: exakter Test nach Fisher, p = 0,975). Die Darstellbarkeit der 
Dopplerverfahren nimmt mit steigender Geschwindigkeit geringfügig zu. Im B-Flow® 
hat die Geschwindigkeit auf eine ohnehin sehr gute Darstellung (Score 1 bleibt bei 
allen Geschwindigkeiten konstant) keinen Einfluss, ermöglicht aber mit zunehmender 
Geschwindigkeit die Darstellung von vorher als „nicht darstellbar“ deklarierten Fällen. 
4.1.5 Einfluss des Einfallswinkels auf die Darstellbarkeit 
Die folgenden Diagramme (Abbildung 41 und Abbildung 42) zeigen die absoluten 
Häufigkeiten der ermittelten Darstellungsscores (y-Achse) in Abhängigkeit vom 










Die Abhängigkeit der Darstellbarkeit vom Einfallswinkel der Schallstrahlen ist 
hochsignifikant (Chi² = 198,02, df = 6, p<0,001). 
Abbildung 41  
Darstellbarkeit in Abhängigkeit vom 



















Einfallswinkel in ° 





Einfallswinkel in ° 
906030




   
Abbildung 42 Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen auf die Darstellbarkeit der 
einzelnen Verfahren 
Alle drei Verfahren zeigen die schlechteste Darstellbarkeit bei 90°. Im Chi² Test 
sind die p-Werte bei p<0,05 für den B-Flow® und bei p<0,001 für die Dopplerverfahren 
(B-Flow®: Chi² = 27,00, df = 6, FKDS: exakter Test nach Fisher, p<0,001, PDI: Chi² = 
62,04, df = 4). Es besteht ein signifikanter bzw. hochsignifikanter Zusammenhang 
zwischen dem Einfallswinkel und der Darstellbarkeit der einzelnen Verfahren. Die in 
einer Tiefe von 3 cm bei einem Gefäßdurchmesser von 5 mm und einem Einfallswinkel 
von 90° ermittelten Werte liegen für den B-Flow® zu 100% bei einem sehr guten 
Darstellbarkeitsscore. Die Winkelabhängigkeit des B-Flow® ist in diesem Fall 
signifikant unterschiedlich zu den Dopplerverfahren (exakter Test nach Fisher, 
p<0,001).  
 
Abbildung 43 Vergleichende Darstellung 
der Darstellbarkeit von B-Flow® und den 
beiden Dopplerverfahren in 3 cm Tiefe bei 
einem Einfallswinkel der Schallstrahlen 
























































p < 0,05 p < 0,001 







In der folgenden Abbildung werden alle drei Verfahren bei einer 
Geschwindigkeit von 0,8 m/s und einem Hämatokritwert von 30% in 3 cm Tiefe unter 
Verwendung bei einem Anschallwinkel von 30° und 90° dargestellt. 
B-Flow® FKDS PDI 
   
Einfallswinkel der Schallwellen 30° 
   
Einfallswinkel der Schallwellen 90° 
Abbildung 44 Beispielbilder aus den Messreihen für den Vergleich der Darstellbarkeit der 
Verfahren bei optimalem Einfallswinkel von 30° und bei einem ungünstigen Winkel von  90° bei 
1 mm Gefäßdurchmesser. 
4.1.6 Einfluss des Hämatokrit auf die Darstellbarkeit 
Die folgende Abbildung zeigt den Einfluss des Hämatokritwertes auf die 
Darstellbarkeit bei allen drei Verfahren. Es konnte kein signifikanter Zusammenhang 
zwischen dem Hämatokritwert und der Darstellbarkeit gefunden werden (Chi² = 3,39, 
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70 






Abbildung 45 Einfluss des Hämatokrit auf die Darstellbarkeit für alle drei Verfahren. Es ist kein 
Einfluss des Hämatokritwertes zu erkennen 
Im Folgenden wird der Einfluss des Hämatokritwertes auf die einzelnen 
Verfahren dargestellt. Es wurden pro Verfahren 297 Scores ermittelt.  





Abbildung 46 Einfluss des Hämatokrit auf die Darstellbarkeit der einzelnen Verfahren. Auch 
hier ist kein Einfluss des Hämatokrit auf eines der Verfahren zu erkennen 
Im Chi² Test konnte kein signifikanter Einfluss nachgewiesen werden. Alle p-





















































p < 0,759 







237 289 297 
B-Flow® FKDS PDI 
N= 
4.2 Genauigkeit der Darstellung 
Absolute Abweichung vom tatsächlichen Gefäßdurchmesser 
Für die Auswertung der Messgenauigkeit in Abhängigkeit der verschiedenen 
Einflussgrößen wurde die Differenz zwischen gemessenem Lumen und tatsächlichem 
Lumen berechnet und ausgewertet. Diese Größe wird im weiteren Kontext als 
„absolute Abweichung“ bezeichnet. Dieses Vorgehen war notwendig, um eine 
Vergleichbarkeit der Messwerte bei den unterschiedlichen Gefäßdurchmessern zu 
ermöglichen. 
4.2.1 Allgemeiner Vergleich der absoluten Abweichung der drei Verfahren 
Die folgende Abbildung zeigt in zwei Diagrammen die absoluten 
Abweichungen vom tatsächlichen Lumen vergleichend für alle drei 
Flussdetektionsverfahren einmal bei allen Darstellbarkeitsscores, die eine Messung 
ermöglichten (links) und einmal nur bei guter und sehr guter Darstellbarkeit.  
  
              Darstellbarkeitsscores 1 bis 3               Darstellbarkeitsscores 1 und 2 
Abbildung 47  Box-Whisker-Plot/Kastendiagramme: die mittlere Linie stellt den Medianwert dar 
innerhalb der Box befinden sich 50% der Messwerte. Die Antennen stellen die 25% bzw. 75% 
Quartile dar. Ausreißer ( Werte > 1,5-facher Interquartilsabstand ) werden als Punkte 
dargestellt, Extremwerte ( Werte > 3-facher Interquartilsabstand ) als Stern.  
Vergleich der absoluten Abweichung der Messwerte vom tatsächlichen Lumen für alle drei 
























Gut zu erkennen ist, dass der Median aller drei Verfahren eine gute bzw. bei 
ausschließlicher Berücksichtigung der Darstellungsscores 1 und 2 eine sehr gute 
Annäherung an den Sollwert erreicht. In Tabelle 3 sind die Lage- und Streuungsmaße 
und die Ergebnisse der t-Tests bei jeweils einer Stichprobe dargestellt. 
Tabelle 3 Absolute Abweichung und Ergebnisse der t-Tests vergleichend für alle drei 
Verfahren 
 Darstellungsscore 1 und 
2 
Darstellungsscore 1-3 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI B-Flow® FKDS PDI 
N 130 205 275 237 289 297 
Mittelwert 0,32 -0,08 0,12 0,32 0,03 0,11 
Median 0,05 0,09 0,14 0,19 0,16 0,16 
Sd 0,85 0,62 0,7 0,76 0,76 0,70 
Minimum -1,13 -1,54 -1,38 -1,30 -1,70 -1,57 
Maximum 2,26 1,33 2,77 2,26 3,28 2,77 
Spannweite 3,39 2,87 4,15 3,56 4,98 4,34 
T 
4,30 -1,81 2,77 6,44 0,68 2,77 
Df 129 207 274 236 288 296 
P <0,001 0,072 0,006 <0,001 0,499 0,006 
 
Nur der Farbdoppler zeigt keine signifikante Abweichung vom Sollwert (p = 
0,072 bzw. p = 0,499) und somit die beste Genauigkeit. Beim PDI ist die Abweichung 
vom tatsächlichen Lumen signifikant (p = 0,006) und beim B-Flow® hochsignifikant 
(p<0,001). Allerdings ist die Spannweite der Werte beim Powerdoppler um 1 mm 
größer als beim B-Flow®. Die Standardabweichung ist mit 0,85 mm für den B-Flow® 
am größten. 
4.2.2 Einfluss der Untersuchungstiefe auf die Genauigkeit der Messung 
In den folgenden drei Diagrammen ist der Einfluss der Untersuchungstiefe auf 





















 Abbildung 48  
Absolute Abweichung vom tatsächlichen 
Gefäßdurchmesser in den unterschiedlichen 
Untersuchungstiefen für jedes Verfahren 
einzeln dargestellt 
 
B-Flow® überschätzt auch in 3 cm Tiefe das tatsächliche Lumen deutlich. FKDS 
zeigt eher eine Tendenz zur Unterschätzung des tatsächlichen Gefäßdurchmessers. 
Die absolute Abweichung ist beim PDI im positiven wie im negativen Bereich über alle 
Untersuchungstiefen recht homogen. Nur in 7 cm Tiefe gibt es einige Ausreißer. 
Die folgende Tabelle zeigt Lage- und Streuungsmaße für alle drei Verfahren, 
sowie die p-Werte der t-Tests. 
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Tabelle 4 Einfluss der Untersuchungstiefe auf die Genauigkeit 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI 
Tiefe in cm 3 5 7 3 5 7 3 5 7 
absolute 
Abweichung in mm 
N 99 87 51 99 99 91 99 99 99 
Mittelwert 0,50 0,15 0,25 0,13 -0,15 0,11 0,11 0,05 0,18 
Median 0,24 0,08 0,24 0,28 0,10 0,14 0,19 0,20 0,14 
Sd 0,87 0,77 0,35 0,76 0,61 0,87 0,71 0,59 0,80 
Minimum -0,89 -1,30 -0,51 -1,54 -1,70 1,49 -1,57 -1,38 -1,31 
Maximum 2,26 2,03 0,99 2,20 1,23 3,28 1,50 1,04 2,77 
Spannweite 3,15 3,33 1,5 3,74 2,9 4,77 3,07 2,42 4,98 







76 103 58 
1 2 5 
N= 101 108 80 
Gefäßdurchmesser in mm
1 2 5 
N= 
108 108 81 
1 2 5 
N= 
4.2.3 Einfluss des tatsächlichen Gefäßdurchmessers auf die Genauigkeit 
Im Folgenden ist der Einfluss des tatsächlichen Gefäßdurchmessers auf die 




 Abbildung 49  
Einfluss der Gefäßdicke auf die Genauigkeit 
der Lumenmessung, Darstellung der 
absoluten Abweichung vom tatsächlichen 
Gefäßdurchmesser in mm 
 
 
B-Flow®, FKDS und PDI überschätzen den tatsächlichen Gefäßdurchmesser 






























Tabelle 5 Lagemaße, Streuung und p-Werte der Kruskal-Wallis-Tests 
Verfahren B-Flow FKDS PDI 
Durchmesser in mm 1 2 5 1 2 5 1 2 5 
absolute 
Abweichung in mm 
N 76 103 58 101 108 80 108 108 81 
Mittelwert 0,64 0,46 0,36 0,43 0,29 -0,83 0,53 0,34 -0,76 
Median 0,41 0,33 0,30 0,40 0,11 -0,86 0,53 0,12 -0,74 
Sd 0,65 0,79 0,28 0,28 0,76 0,42 0,27 0,62 0,34 
Minimum -0,51 -1,19 -1,30 -0,18 -0,86 -1,70 0,11 -0,49 -1,57 
Maximum 2,00 2,26 0,07 1,62 3,28 0,52 1,10 2,77 0,10 
Spannweite 2,51 3,45 1,37 1,80 4,14 2,22 2,11 3,26 1,67 
p (Kruskal-Wallis) <0,001 <0,001 <0,001 
 
Die p-Werte des Kruskal-Wallis-Tests auf Unterschiede in den Gruppen sind 
bei allen drei Verfahren hochsignifikant. Beim Farbdoppler ergibt sich im Anschlusstest 
(t-Tests für eine Stichprobe) bei einer Gefäßdicke von 2 mm keine signifikante Ab-
weichung vom Sollwert (t = 0,61, df = 72, p = 0,56). 
Der tatsächliche Gefäßdurchmesser hat für alle drei Verfahren einen 
hochsignifikanten Einfluss auf die Genauigkeit der Messung. Die absolute Abweichung 
vom Sollwert ist bei einem tatsächlichen Gefäßdurchmesser von 5 mm signifikant 
unterschiedlich zu 1 mm und 2 mm. Im t-Test für unabhängige Stichproben wurden für 
alle drei Verfahren p<0,001 ermittelt. Zwischen 1 mm und 2 mm gibt es nur für den 






76 103 58 
Gefäßdurchmesser in mm
1 2 5 
N= 101 108 80 
Gefäßdurchmesser in mm
1 2 5 
N= 
108 108 81 
1 2 5 
N= 
PDI 
Die folgende Graphik stellt ergänzend die relative Abweichung der Messwerte 
in % für jedes Verfahren einzeln dar. 


































Darstellung der relativen 
Abweichung der gemessenen 





Tabelle 6 Relative Abweichung vom tatsächlichen Gefäßdurchmesser in % für alle drei 
Verfahren bei den drei unterschiedlichen Gefäßdicken 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI 
Durchmesser in 
mm 
1 2 5 1 2 5 1 2 5 
N 76 103 58 101 108 80 108 108 81 
MW d. rel. Abw. 
in % 
67,46 34,28 7,22 44,18 26,25 17,46 53,41 21,73 15,29 
sd 61,32 30,35 5,48 27,28 30,75 6,68 27,13 28,34 6,56 
Minimum 0,00 0,50 0,00 8,00 0,00 2,20 11,00 0,00 0,60 
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4.2.4 Einfluss der Flussgeschwindigkeit auf die Genauigkeit 
In den folgenden drei Abbildungen sind die Verfahren jeweils einzeln in 




Absolute Abweichung der Messwerte in 




Bei allen drei Verfahren nehmen die absoluten Abweichungen bei steigender 
Flussgeschwindigkeit zu. Besonders deutlich ist dieser Effekt bei 1,4 m/s. 
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Tabelle 7 Mittelwerte und Standardabweichung der absoluten Abweichung in mm bei 
unterschiedlichen Flussgeschwindigkeiten 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI 
Geschwindigkeit in m/s 
0,4 0,13 ± 0,80 -0,01 ± 0,82 0,03 ± 0,76 
0,8 0,07 ± 0,74 0,09 ± 0,72 0,10 ± 0,72 
1,2 0,14 ± 0,70 0,15 ± 0,74 0,11 ± 0,64 
1,4 0,43 ± 0,74 0,33 ± 0,67 0,33 ± 0,54 
 
Die t-Tests für unabhängige Stichproben ergaben für alle drei Verfahren einen 
signifikanten Einfluss der Flussgeschwindigkeit. Die absolute Abweichung bei 1,4 m/s 
ist im t-Test für unverbundene Stichproben signifikant unterschiedlich zu den anderen 
Flussgeschwindigkeiten (p<0,01). Der Vergleich der absoluten Abweichungen 
zwischen den drei niedrigsten Geschwindigkeiten ergab im t-Test für unabhängige 





Die folgende Abbildung zeigt Bilder einer Messreihe für alle drei 
Flussdetektionsverfahren bei verschiedenen Flussgeschwindigkeiten. Der 
Einfallswinkel der Schallwellen lag bei 30° und das tatsächliche Lumen bei 1 mm. 
B-Flow® FKDS PDI 
   
1,4 m/s 
   
1,2 m/s 
   
0,8 m/s 
   
0,4 m/s 
















Aus den Bildern ist gut zu erkennen, dass sich die Darstellungen für jedes 
einzelne der drei Verfahren optisch kaum unterscheiden. Eine Unterschätzung des 
Lumens bei niedrigen Flussgeschwindigkeiten ist nachvollziehbar. 
4.2.5 Einfluss des Einfallswinkels auf die Genauigkeit der Messung 
In den folgenden drei Graphiken wird der Einfluss des Einfallswinkels der 




Abbildung 53  
Einfluss des Einfallswinkels der 




Alle drei Verfahren zeigen eine größere Streuung der Werte bei einem 
Einfallswinkel der Schallwellen von 90°. Beim B-Flow® ist die Streuung allerdings bei 
einem Einfallswinkel von 30° noch größer. 


































































Tabelle 8 Einfluss des Einfallswinkels auf die absolute Abweichung der Messwerte; Lage- 
und Streuungsmaße 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI 
Winkel in ° 30 60 90 30 60 90 30 60 90 
absolute 
Abweichung in mm 
N 81 91 65 99 99 91 99 99 99 
Mittelwert 0,81 0,12 -0,29 -0,10 0,07 0,28 0,12 0,02 0,20 
Median 0,73 0,16 -0,28 0,11 0,08 0,29 0,19 0,06 0,21 
sd 0,86 0,30 0,77 0,65 0,56 0,99 0,52 0,55 0,94 
Minimum -0,71 -0,78 -1,30 -1,54 -1,49 -1,70 -1,20 -1,21 -1,57 
Maximum 2,26 1,08 1,76 1,23 0,73 3,28 1,04 0,97 2,77 
Spannweite 2,97 1,86 3,06 2,77 2,22 4,98 2,24 2,18 4,34 
p (Kruskal-Wallis) <0,001 0,008 0,155 
Der Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen ist für den B-Flow® 
hochsignifikant, für FKDS signifikant. Für PDI konnte keine Signifikanz nachgewiesen 
werden. Der Anschlusstest (t-Test für unverbundene Stichproben) ergab für den 
Farbdoppler signifikante Unterschiede zwischen 30°/60° und 90° (p = 0,02). Zwischen 
den absoluten Abweichungen bei 30° und 60° gab es keinen signifikanten Unterschied 






Die folgende Darstellung zeigt Bilder aus einer Messreihe bei 30° und 90° 
Einfallswinkel der Schallstrahlen bei einem Gefäßdurchmesser von 2 mm. 




Abbildung 54 Vergleich der Darstellung bei einem Einfallswinkel der Schallwellen von 30° und 
90° bei 2 mm Gefäßdurchmesser 
Analog zur obigen Auswertung folgt die Darstellung des Einflusses des Einfalls-
winkels bei einer Gefäßdicke von 5 mm, da die Darstellbarkeit bei allen drei Verfahren 






















 Abbildung 55 
Graphische Darstellung des Einflusses des 
Einfallswinkels der Schallwellen bei 5 mm 
Gefäßdurchmesser auf die absolute 
Abweichung vom tatsächlichen 
Gefäßdurchmesser in mm 
 
Alle drei Flussdetektionsverfahren unterschätzen den tatsächlichen Gefäß-
durchmesser deutlich, steigend mit zunehmendem Einfallswinkel. Ein besonders 
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Tabelle 9 Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen bei 5 mm Gefäßdurchmesser, Lage- 
und Streuungsmaße 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI 
Winkel in ° 30 60 90 30 60 90 30 60 90 
absolute 
Abweichung in mm 
N 18 18 22 27 27 26 27 27 27 
Mittelwert -0,25 0,31 -0,48 -0,91 -0,77 -0,81 -0,58 -0,68 -1,03 
Median -0,26 0,21 -0,40 -0,87 -0,81 -0,99 -0,58 -0,74 -1,02 
sd 0,21 0,22 0,34 0,27 0,37 0,57 0,23 0,30 0,30 
Minimum -0,71 -0,78 -1,30 -1,54 -1,49 -1,70 -1,20 -1,21 -1,57 
Maximum -0,07 -0,07 0,00 -0,38 0,16 0,52 -0,16 0,10 -0,24 
Spannweite 0,78 0,71 1,30 1,16 1,65 2,22 1,04 1,31 1,33 
p (Kruskal-Wallis) 0,063 0,41 <0,001 
 
Der Kruskal-Wallis Test auf Unterschiede in den Gruppen ist für PDI 
hochsignifikant. Für B-Flow® ist im Anschlusstest (t-Test für unverbundene 
Stichproben) ein signifikanter Unterschied zwischen den Werten bei einem 






Analog zur obigen Darstellung folgt eine Bilderserie aus der Messreihe mit 
5 mm Gefäßdurchmesser bei allen drei Einfallswinkeln. 







Abbildung 56 Vergleichende Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren bei 
verschiedenem Einfallswinkel bei 5 mm Gefäßdurchmesser unter optimalen Bedingungen 
(Einfallswinkel der Schallwellen 30°, Flussgeschwindigkeit 1,2 m/s) 
Bei allen drei Einfallswinkeln ließen sich mit allen Flussdetektionsverfahren 
Flüsse darstellen. Sogar im Farbdoppler bei einem Winkel von 90° (s. Kap.2.2.1.2) 
konnte der Blutfluss in den meisten Fällen detektiert werden. Die Abbildungsqualität 
unterscheidet sich bei den Dopplerverfahren bei 30° und 60° Einfallswinkel kaum. 
Auch im B-Flow® ist nur eine sehr geringfügige Abnahme der Darstellungsqualität bei 
einem Einfallswinkel von 30° zu 60° zu erkennen. Es zeigt sich aber auch, dass der B-



















4.2.6 Einfluss des Hämatokritwertes auf die Genauigkeit der Messung 
In den folgenden Diagrammen wird der Einfluss des Hämatokritwertes auf die 
Genauigkeit der Messung für jedes Verfahren einzeln dargestellt. 
  
 Abbildung 57  
Einfluss des Hämatokrit auf die 
absolute Abweichung der Messwerte in 
mm für jedes Verfahren einzeln 
 
B-Flow®, FKDS und PDI zeigen eine recht homogene Verteilung der 
Messwerte auf alle drei Hämatokritstufen. Die folgende Tabelle fasst Lage- und 




































































Tabelle 10 Einfluss des Hämatokrit auf die absolute Abweichung der Messwerte in mm 
Verfahren B-Flow® FKDS PDI 
Winkel in ° 10 30 60 10 30 60 10 30 60 
absolute 
Abweichung in mm 
N 81 80 76 97 95 97 99 99 99 
Mittelwert 0,27 0,30 0,39 -0,25 0,03 0,09 0,11 0,14 0,09 
Median 0,17 0,26 0,21 0,13 0,11 0,26 0,13 0,12 0,19 
sd 0,66 0,75 0,88 0,81 0,73 0,75 0,71 0,74 0,65 
Minimum -0,90 -1,19 -1,30 -1,70 -1,33 -1,52 -1,20 -1,34 -1,57 
Maximum 1,67 2,03 2,26 3,28 2,19 2,20 2,43 2,77 1,14 
Spannweite 2,57 3,22 3,56 4,98 3,52 3,72 3,63 4,11 2,71 
p (Kruskal-Wallis) 0,893 0,245 0,896 
 







Die folgende Abbildung zeigt repräsentative Bilder einer Messreihe bei einer 
Flussgeschwindigkeit von 1,2 m/s bei allen drei Hämatokritwerten. 
B-Flow® FKDS PDI 
   
Hämatokrit 60 % 
   
Hämatokrit 30% 
   
Hämatokrit 10% 
Abbildung 58 Vergleichende Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren bei verschiedenen 
Hämatokritwerten 
 






5.1 Diskussion der Methoden 
5.1.1 Ultraschallgerät 
Mit dem Logiq 9 der Firma General Electrics steht für die Untersuchung ein 
Ultraschallgerät zur Verfügung, das alle drei Flussdetektionsverfahren unterstützt. Die 
meisten Untersuchungen zur Evaluierung des B-Flow® werden mit anderen 
Ultraschallgeräten durchgeführt (WESKOTT et al. 2000) (WESKOTT 2000) (JUNG et 
al. 2001) (JUNG et al. 2002). WESKOTT, WACHSBERG und JUNG verwenden für 
ihre Untersuchungen ein Logiq 700 der Firma General Electric. 
Obwohl das Logiq 9 das Nachfolgegerät zum Logiq 700 darstellt, ist die 
Qualität der B-Flow® Datenverarbeitung und Darstellung höchstwahrscheinlich nicht 
automatisch besser als beim Vorgänger. In einem Phantomversuch über die 
Darstellbarkeit des amplitudenkodierten Dopplers bei verschiedenen Gefäßgrößen 
und Geschwindigkeiten an fünf unterschiedlichen Ultraschallgeräten wurde 
festgestellt, dass die Qualität der Darstellung stark variiert (TEN CATE et al. 2013). Ein 
Qualitätsvergleich für den B-Flow®   existiert nicht. 
5.1.2 Schallkopf 
Die Wahl des Schallkopfes ist in ein Kompromiss zwischen hoher Auflösung 
und Untersuchungstiefe. Die gute Darstellung des „Gefäßes“ stand hier bei der 
Auswahl im Vordergrund. Die Grenztiefe für Schallköpfe mit einer Mittenfrequenz von 
10 MHz wird mit 7 cm angegeben (KLEWS 2002). Das Haupteinsatzgebiet des B-
Flow® in der Humanmedizin – die Diagnostik von Stenosen der A. carotis – erfolgt 
ebenfalls mit Linearschallköpfen (JUNG et al. 2002) (BUCEK et al. 2002), da das 
Blutgefäß einen sehr oberflächennahen Verlauf hat und so Bilder in einer sehr hohen 
Auflösung dargestellt werden können. Es muss kritisch gesehen werden, dass die 
Untersuchung bis in die Grenztiefe des verwendeten Schallkopfes stattfand. Auflösung 
und Bildwiederholungsrate sind ab 5 cm Tiefe deutlich reduziert. Allerdings sollten 
Möglichkeiten und Grenzen der drei verwendeten Flussdetektionsverfahren unter 
standardisierten Bedingungen aufgezeigt werden, so dass dieser Umstand das 
Vorgehen rechtfertigt. Es wäre möglich gewesen für Tiefen ab 5 cm einen 
Konvexschallkopf einzusetzen. Dadurch wäre aber die Vergleichbarkeit der Werte in 
Frage gestellt. Außerdem stellte WACHSBERG (2003) fest, dass die Bild-





Dopplerverfahren deutlich höher ist als beim B-Flow®  und dass es sich bei der 
Verwendung eines Linearscanners umgekehrt verhält. 
5.1.3 Geräteeinstellung 
Messfenster/Region of Interest 
Je größer das Messfenster festgelegt wird, umso schlechter wird die Qualität 
der Darstellung der Flussinformation durch verringerte Bildwiederholungsrate und 
schlechtere Auflösung. (MITCHELL 1990)(DERCHI et al. 1992). Die Größe des 
Messfensters für die Dopplerverfahren stellt in der vorliegenden Untersuchung einen 
Kompromiss aus kleinstmöglichem Messfenster für optimale Flussdarstellung und 
ausreichender Streckenlänge für das Setzen der drei Messpunkte dar. Wichtig für die 
Auswertung der Ergebnisse ist, dass das Messfenster für die zu vergleichenden 
Einstellungen stets von identischer Größe und Lage ist. Trotz relativ großem 
Messfenster zum Setzen der drei Messpunkte ist die Bildqualität so gut, dass die 
Ergebnisse nicht beeinträchtigt werden. 
Vergleich der Einstellungen bei Farb- und Powerdoppler sowie B-Flow® 
Die Qualität und Richtigkeit sowie die Korrektheit von Diagnosen und Befunden 
sind bei den Dopplerverfahren nicht unerheblich von den Geräteeinstellungen 
abhängig (DERCHI et al. 1992). Die Einstellungsmodalitäten sind vielfältig und müssen 
so gut wie möglich an die entsprechende Situation angepasst werden. Dies erfordert 
genaue Kenntnisse und eine gewisse Erfahrung von Seiten des Untersuchers (KLEWS 
2002). In der vorliegenden experimentellen Untersuchung wurde die optimale Geräte-
einstellung vor der Durchführung der Messungen in Vorversuchen ermittelt. 
Bewegungsartefakte und Variabilität bezüglich der Anatomie konnte bei der gewählten 
Versuchsanordnung nicht auftreten, so dass die Vergleichbarkeit durch bestmöglich 
standardisierte Untersuchungsbedingungen - anders als am belebten Objekt - 
gegeben ist. Die Geräteeinstellungen entsprechen somit den aktuellen Standards. 
Beim B-Flow® beschränken sich die möglichen Einstellungen auf die 
Verstärkung, die tiefenabhängige Verstärkung und die Auswahl, ob der 
Gewebehintergrund ein oder ausgeblendet werden soll (HENRI u. TRANQUART 
2000). Somit eignet sich das Verfahren sehr gut ergänzend zu den Dopplerverfahren, 
um mögliche durch Artefakte oder Einstellungsfehler verursachte Fehlinterpretationen 
zu minimieren (DERCHI et al. 1992). Die Ergebnisse der Untersuchung im B-Flow® 
sind damit etwas weniger vom Untersucher abhängig als die von 






Beim B-Flow® ist es möglich, die Informationen des B-Bildes zusammen mit 
der Flussinformation oder nur die Flussinformation bei unterdrücktem Hintergrundbild 
(s. Abbildung 59) anzuzeigen. 
  
Abbildung 59 B-Flow® am Flussphantom mit 90° Einfallswinkel der Schallwellen und 5 mm 
Gefäßdicke bei einem Hämatokritwert von 10 % und einer Flussrate von 4 ml/s, linkes Bild: 
Hintergrund ausgeschaltet; rechtes Bild: Hintergrund an 
Bei der Darstellung mit Hintergrund lassen sich die Stärken des B-Flow® 
bezüglich der überlagerungsfreien Echtzeitdarstellung von Flussinformation und B-Bild 
sehr gut erkennen. Für die dieser Arbeit zugrunde liegenden Untersuchungen am 
Flussphantom wird die Darstellung ohne Hintergrund gewählt, da die Abbildung und 
Vermessung der Flussinformation im Vordergrund steht. 
5.1.4 Flussphantome 
Die Art und Beschaffenheit der Flussphantome orientiert sich an denen 
vorangegangener experimenteller Untersuchungen zur Flussdarstellung an 
Phantomen (WESKOTT et al. 2000) (MENKE 2012) (GUTBERLET 2002) (REIMANN 
2002). Lediglich die Untersuchungstiefe ist bei anderen Phantomversuchen zum B-
Flow® geringer als in der vorliegenden Untersuchung (WESKOTT et al. 2000). Es ist 
bekannt, dass das Verfahren sich insbesondere zur Darstellung oberflächennaher 
Strukturen eignet (KIEFER et al. 2004). Um die Einsatzmöglichkeiten auch im Bereich 
der Abdominalsonographie besser abschätzen zu können, werden für diesen 
Phantomversuch Tiefen bis 7 cm gewählt, wie sie bei größeren Hunden im Abdomen 





vorkommenden Kalibern mittlerer und größerer Gefäße beim Hund (s. Kap. 2.7). 
Beschaffenheit und Wanddicke der Silikonschläuche orientieren sich an 
Gefäßimitaten, wie sie in anderen Phantomversuchen zum Einsatz kamen 
(GUTBERLET 2002) (WESKOTT et al. 2000) (REIMANN 2002). Ein Autor verwendete 
Flusskies um Rückstreuechos vom Phantomboden zu vermeiden (MENKE 2012). Bei 
der vorliegenden Untersuchung findet kein Kies Verwendung, da diese Artefakte für 
diese Untersuchung unerheblich sind. 
5.1.5 Verwendung von porcinem Blut 
Die Verwendung von kaninem Blut wäre dem porcinen vorzuziehen. Aufgrund 
praktischer Erwägungen sowie der benötigten nicht unerheblichen Menge und der 
mangelnden Verfügbarkeit wurde diese Möglichkeit allerdings verworfen. Desweiteren 
ähnelt sich die Zusammensetzung der für diese Untersuchung relevanten 
Komponenten (KRAFT u. DÜRR 1999), so dass porcines Blut als geeignetes Medium 
für diese Analyse angesehen werden kann. Andere Autoren arbeiteten mit humanem 
Blut (WESKOTT et al. 2000), Erythrozytenkonzentrat (REIMANN 2002) oder kürzlich 
abgelaufenen humanem Spenderblut (MÜLLER-STÜLER 2011), Kalbsblut 
(DOUCETTE et al. 1992) oder ebenfalls Schweineblut (AMARARENE et al. 2005). 
Porcines und humanes Blut sind aufgrund ähnlicher Zusammensetzung (KRAFT u. 
DÜRR 1999) (DÖRNER 2013) für derartige Untersuchungen bei sofortiger 
Verwendung, Zusatz eines Gerinnungshemmers und der Verhinderung einer 
Sedimentation gleichermaßen geeignet. 
Bei anderen Phantomversuchen, die sich mit verschiedenen Fragestellungen 
bezüglich Blutfluss und Flussmessungen beschäftigen, wird mit Blutersatzflüssigkeit 
(Blood Mimicking Fluid) gearbeitet, die anstelle von Erythrozyten 5 Mikrometer große 
Nylonpartikel in einer wässrigen Lösung suspendiert enthält. Diese Flüssigkeit soll 
ähnliche rheologische und reflektorische Eigenschaften wie Blut haben (RAMNARINE 
et al. 1998) (GUTBERLET 2002). Eine Einstellung verschiedener „Hämatokritwerte“ 
oder Teilchendichten ist mit einer solchen Lösung nicht möglich, weshalb die 
Verwendung im Rahmen dieser Arbeit nicht sinnvoll erschien. Allerdings hat diese 
Lösung den Vorteil, dass sie wesentlich stabiler ist und in einem geschlossenen 
System mehrere Tage hintereinander verwendet werden kann (MENKE 2012). Da für 
diese Arbeit die Versuchsreihen für die jeweiligen Flussphantome mit frischem Blut in 
einer Sitzung erfolgten, ist eine längere Haltbarkeit aber entbehrlich gewesen. 
Der Zusatz von Natriumcitrat ist notwendig, um eine Koagulation zu verhindern. 
Es ist nicht bekannt, ob der Zusatz dieses Gerinnungshemmers Einfluss auf die 





grundsätzliche Zusammensetzung des Blutes nicht ändert, ist davon auszugehen, 
dass ähnliche Flusseigenschaften wie im Gefäßsystem vorherrschen. Da alle Autoren, 
die natives Blut verwendeten mit Gerinnungshemmern arbeiten, spielt der Zusatz von 
Natriumcitrat für die Vergleichbarkeit der vorliegenden Arbeit keine Rolle. 
Zu bedenken ist allerdings, dass es sich bei dem verwendeten porcinen Blut 
durch die Einstellung der Hämatokritwerte auch um artifiziell verändertes Blut handelt. 
Bei einem Hämatokritwert von 60% oder 10% in vivo ist die Blutzusammensetzung 
bezüglich Ionen, Plasmaproteinen und sonstigen Inhaltsstoffen eine andere als die 
durch Zentrifugation und Plasmaabtrennung bzw. Verdünnung mit physiologischer 
Kochsalzlösung entstandene. In der vorliegenden Untersuchung unterschied sich 
allerdings das Flussmuster bei einem Hämatokritwert von 10% und 60% nicht 
grundsätzlich von dem bei 30%. Weiterhin konnte in der vorliegenden Arbeit kein 
signifikanter Zusammenhang zwischen Hämatokritwert und Darstellbarkeit sowie 
Genauigkeit der Lumenmessung nachgewiesen werden. Sämtliche Untersuchungen 
wurden bei Raumtemperatur (21 °C) durchgeführt. In vivo herrschende Temperaturen 
von 37 °C waren aus technischen Gründen nicht realisierbar. Der Temperatureinfluss 
auf die Viskosität ist unbestritten. Die Viskosität nimmt mit steigenden Temperaturen 
ab. Blut hat in mittleren und größeren Gefäßen beim Menschen bei 37°C eine 
Viskosität von 2-4 mPas (BRANDES u. BUSSE 2010). Die Versuche wurden somit mit 
einer etwas höheren Viskosität durchgeführt. Da diese Bedingungen aber für alle 
Versuchsreihen gleich waren, und der auf die Visualisierung zu erwartende Effekt 
gering ist, kann dieser Umstand hier vernachlässigt werden. Bei anderen Autoren, die 
Phantomversuche zum Blutfluss durchführten, finden sich diesbezüglich keine 
Angaben (MENKE 2012). 
5.1.6 Hämatokrit 
Der Hämatokritwert hat einen entscheidenden Einfluss auf die Hämodynamik 
durch die Veränderung der scheinbaren Viskosität (s. Kap. 2.5). Dass der 
Hämatokritwert Auswirkungen auf das Dopplersignal hat, ist bekannt (REIMANN 
2002). Der Einfluss des Hämatokritwertes auf die Darstellung mittels B-Flow® wurde 
noch nicht untersucht. Die Auswahl der verwendeten Hämatokritstufen wurde in 
Anlehnung an die in Extremfällen vorkommenden pathologischen Werte und dem 
physiologischen Bereich vorgenommen (MISCHKE 2003) (s. Kap. 2.6). Auffällig waren 
die ausgeprägten Blooming Artefakte bei hohen Hämatokritwerten, die die 







Abbildung 60   Darstellung im PDI an einem Phantom mit 2 mm Gefäßdurchmesser, 
Einfallswinkel der Schallwellen 30° und bei einer Flussgeschwindigkeit von 1,2 m/s, linkes Bild: 
Flussdarstellung ohne Blooming bei einem Hkt von 10 %: rechtes Bild Blooming Artefakte bei 
Hkt 60 % 
Möglicherweise kommt es trotz mehrfacher Filtration und ausreichender 
Gerinnungshemmung durch die hämodynamischen Effekte einer hohen Viskosität zur 
Bildung von Erythrozytenagglutinationen bzw. zur Rouleaux-Bildung. Außerdem 
handelt es sich bei den verwendeten Gefäßimitaten um Silikonschläuche, die eventuell 
eine Koagulation begünstigen könnten. Da dennoch das Setzen der drei Messpunkte 
immer möglich war, spielt dieses Artefakt für die Untersuchung eine untergeordnete 
Rolle. Auch bei anderen Autoren, die ebenfalls mit Silikonschläuchen und humanem 
Erythrozytenkonzentrat bis zu einem Hämatokritwert von 82,7% arbeiteten wird, über 
derartige Probleme nichts berichtet (REIMANN 2002). Ein Einfluss auf die Ergebnisse 
konnte nicht festgestellt werden. 
5.1.7 Flussgeschwindigkeit 
Die Messung von Flussgeschwindigkeiten mit dem PW-Doppler ist eine sowohl 
in der Humanmedizin als auch in der Veterinärmedizin etablierte Methode (RIESEN et 
al. 2007) (PATIKA-ZOLLER 2011) (TROGISCH-HAUSE 2011) (LEE et al. 2004). Um 
gefäßdickenübergreifend die drei Flussdetektionsverfahren bei Verwendung der 
vorhandenen Ausrüstung vergleichen zu können, war es notwendig, Fluss-
geschwindigkeiten zu evaluieren, da gleiche Volumenflüsse in unterschiedlich dicken 
Silikonschläuchen zu verschiedenen Flussgeschwindigkeiten führen. Es musste 
ermittelt werden, mit welchen Volumenflüssen bei unterschiedlichen Kalibern dieselbe 
Geschwindigkeit erzeugt werden kann. Hierfür kommt in Vorversuchen der PW-
Doppler zum Einsatz. Andere Autoren arbeiten in Phantomversuchen vorwiegend mit 
Volumenflüssen (GRÜBER 2004) (WESKOTT et al. 2000). REIMANN (2002) 
untersuchte die Reproduzierbarkeit von Geschwindigkeitsmessungen mit dem PW-





Ergebnisse ihrer Messungen ab einer Flussgeschwindigkeit von 0,035 m/s gut mit den 
Sollwerten übereinstimmen (REIMANN 2002). In der vorliegenden Arbeit soll die 
Größenordnung des kaninen Blutflusses, wie sie in größeren venösen und arteriellen 
Gefäßen vorkommt, imitiert (s. Kap. 2.7) werden, um den Einfluss der Fluss-
geschwindigkeit auf die Qualität und Genauigkeit der Darstellung zu untersuchen. So 
wurde mit 0,4 m/s bis 1,4 m/s mit deutlich höheren Flussgeschwindigkeiten als bei 
REIMANN gearbeitet. Somit kann die Evaluierung der Flussgeschwindigkeit bei 
verschiedenen Flussraten und Schlauchdurchmessern mit dem PW-Doppler als 
probates Mittel zur Schaffung einer Grundlage für die Vergleichbarkeit der Messwerte 
angesehen werden. 
5.1.8 Pulsatiler Fluss 
Bei der niedrigsten verwendeten Flussgeschwindigkeit, fällt auf, dass der 
Blutfluss ein pulsatiles Erscheinungsbild hat (s. Abbildung 61) 
  
Abbildung 61 Pulsatiler Fluss, im Farbdoppler links und rechts bei gleicher 
Flussgeschwindigkeit von 0,4 m/s deutlich unterschiedliche Darstellung (Farbstreifen rechts 
deutlich schmaler als links) 
Durch die Mechanik der verwendeten Kontrastmittelpumpe lässt sich die 
Entstehung eines pulsatilen Flussmusters bei niedrigen Geschwindigkeiten in der 
gewählten Versuchsanordnung nicht gänzlich vermeiden. Zur Optimierung ist die 
Verwendung einer alternativen Pumpe denkbar. Andere Autoren verwenden für ihre 
Versuche ein UDHC flow system (MENKE 2012) der Firma Shelley Medical Imaging 
Technologies. Dabei handelt es sich um ein Gerät, welches auch für technische 
Prüfung und zur Flussquantifizierung eingesetzt wird und das sowohl pulsatile Flüsse, 
wie sie zum Beispiel in der Arteria carotis communis vorkommen als auch konstante 
bandförmige Strömungen mit hoher Genauigkeit erzeugen kann. Da es in der 





Dopplerverfahren mit dem B-Flow® unter standardisierten Bedingungen und unter 
besonderer Berücksichtigung verschiedener Hämatokritwerte geht, ist die verwendete 
Kontrastmittelpumpe als ausreichend zu betrachten. Um insbesondere arterielle 
Flüsse zu simulieren und zu untersuchen, ist die Verwendung einer Pumpe die 
pulsatile Flüsse erzeugen kann unabdingbar. 
5.1.9 Datenerhebung 
Auch mit der für diese Vermessung programmierten Software kann man nicht 
ausschließen, dass es zu Messfehlern kommt, da die Verbindungen der Messpunkte 
nur visuell lotrecht zum Gefäß ausgerichtet werden. Besser geeignet wäre ein 
automatisches Messverfahren. Allerdings ist im Falle größerer Messfehler mit einer 
stärkeren Streuung der Werte zu rechnen gewesen, so dass dieser Aspekt hier 
vernachlässigt werden kann. 
Die Messgenauigkeit in Hinblick auf die Wand des Phantomblutgefäßes in 
größerer Tiefe ist begrenzt, da die Gefäßwand nur in geringer Tiefe und bei einem 
Einfallswinkel von 90° bzw. 60° gut bis sehr gut zu erkennen ist. Das Setzen der 
Messpunkte entspricht allerdings den üblichen Standards, die auch bei anderen 
Autoren verwendet werden (REIMANN 2002) (WESKOTT et al. 2000). 
Kritisch anzumerken ist, dass die Messung von Gefäßdicken vor allem 
kleinerer Gefäße in größerer Tiefe mit Farb- und Powerdoppler durch die 
vorkommende Gefäßwandüberzeichnung in vivo als nicht aussagekräftig angesehen 
wird (KIEFER 2005) (REIMANN 2002). Bei der vorliegenden Untersuchung liegen 
allerdings standardisierte Bedingungen vor. Der tatsächliche Gefäßdurchmesser ist 
bekannt und das Hauptaugenmerk liegt auf der Beurteilung der Darstellbarkeit und 
Messgenauigkeit des B-Flow®  im Vergleich zu den Dopplerverfahren. 
Die gemessenen Werte wurden von Hand in einer Excel Tabelle erfasst und 
ins SPSS übertragen. Die Korrektheit der übertragenen Daten wurde zweimal 
überprüft. Auch hier sind Fehler nicht ausgeschlossen. Diese dürften aber gering 
ausfallen und sich gleichmäßig über die Messungen verteilen, so dass eine relevante 
Beeinflussung der Ergebnisse unwahrscheinlich ist.  
5.2 Diskussion der Ergebnisse 
5.2.1 Darstellbarkeit allgemein 
Der signifikante Unterschied in der Darstellbarkeit der drei 





einigen Autoren als das sensitivste Blutflussdetektionsverfahren angesehen (ALLAN 
et al. 2000) (BHARGAVA 2004), was in dieser Untersuchung bestätigt werden konnte. 
Die in dieser Studie deutlich schlechtere Darstellbarkeit des Farbdoppler im Vergleich 
zum Powerdoppler beruht auf seiner Winkelabhängigkeit. Bei einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 30° und 60° entspricht die Qualität der Darstellung in etwa der des 
Powerdoppler ( s. Abbildung 42 )  
Bei einem Einfallswinkel der Schallwellen von 90° ist die Darstellbarkeit des 
Farbdopplers verglichen mit den beiden anderen Verfahren deutlich schlechter. Die 
Darstellbarkeit des B-Flow® ist im globalen Vergleich mit den Dopplerverfahren 
deutlich schlechter als in der Literatur beschrieben (WESKOTT et al. 2000). Das 
Verfahren wird von WESKOTT als das sensitivste der drei 
Blutflussdetektionsverfahren beschrieben. Der Umstand, dass diese Tatsache in der 
vorliegenden Untersuchung nicht bestätigt werden konnte, beruht 
höchstwahrscheinlich auf der stark abnehmenden Darstellungsqualität bei 
zunehmender Tiefe. 
5.2.2 Darstellbarkeit in Abhängigkeit von der Untersuchungstiefe 
In Tiefen ab 4-5 cm ist die schlechte Darstellbarkeit beim B-Flow® bekannt 
(KIEFER et al. 2004) (WACHSBERG 2003). Allerdings ist der B-Flow® bei den eigenen 
Untersuchungen bei Schlauchdurchmessern von 1 mm und 2 mm auch in einer Tiefe 
von nur 3 cm den Dopplerverfahren unterlegen. Bei einem Durchmesser von 5 mm 
zeigen beide Dopplerverfahren in 3 cm Tiefe eine signifikant schlechtere 
Darstellbarkeit. Dieser Umstand ließe sich damit erklären, dass in größeren Gefäßen 
mehr Erythrozyten pro Zeiteinheit Echos liefern, was günstig für die 
grauwertmodulierte Flussdarstellung ist. Die Unterlegenheit der Dopplerverfahren in 
dieser Konstellation fällt aber eher gering aus und ließe sich zumindest beim 
Farbdoppler auch mit der schlechten Darstellbarkeit bei einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 90° erklären. Allerdings kann nicht vollständig ausgeschlossen 
werden, dass die Beurteilung der Darstellbarkeit nach dem für diese Arbeit 
eingeführten Score System zu subjektiv ist. In allen Bereichen der Medizin ist es üblich, 
mit Scores zu arbeiten, die sich teilweise aus subjektiven Einschätzungen ableiten 
(HOLLE 1995). Beispiele hierfür sind der APGAR Score in der Neonatologie (APGAR 
1953) oder die Karnofsky-Skala in der Onkologie (KARNOFSKY u. BURCHENAL 
1949). Es handelt sich bei dem verwendeten Score System um ein sehr einfaches 
Verfahren, bei dem der Umstand, dass im B-Flow®  fast immer eine leichte 
Wandunschärfe vorhanden war, zu wenig Beachtung findet. In der vorliegenden Arbeit 
wurde für den B-Flow® mit ausgeschaltetem Hintergrund gearbeitet, da die 





Gefäßwand nicht verfälscht werden sollte. Die beobachtete Wandunschärfe würde bei 
einer Darstellung mit Hintergrund durch die Gefäßwand vor allem bei Anschallwinkeln 
von 90° vollständig verdeckt werden. Dies entspricht zwar den Verhältnissen wie sie 
in vivo angetroffen werden, aber die Reflexion der Silikonschläuche ist deutlich stärker 
als die einer Gefäßwand ähnlicher Größe (GUTBERLET 2002). Da die Messung der 
durch die Flussinformation suggerierten Gefäßdicke bei der vorliegenden Arbeit im 
Vordergrund steht, und die drei Verfahren miteinander verglichen werden sollen, ist 
die Vorgehensweise gerechtfertigt. Bei WESKOTT (2000) finden sich keine Angaben 
darüber, ob die Messung mit eingeschaltetem oder ausgeschaltetem Hintergrund 
stattfand. Es besteht die Gefahr, dass bei eingeschaltetem Hintergrund und der 
Darstellung des Silikonschlauches trotz Gefäßwandüberschreibung eher die Grenzen 
des Gefäßimitats gemessen werden und weniger die der Flussinformation. 
5.2.3 Darstellbarkeit in Abhängigkeit vom tatsächlichen Gefäßdurchmesser 
Die signifikant bessere Darstellbarkeit bei größeren Gefäßen tritt nur beim B-
Flow® auf. Je größer das Gefäßlumen, umso mehr bewegte Streuer stehen als 
Reflektoren für die Bildentstehung zur Verfügung (WESKOTT 2000). Abbildung 36 
zeigt, dass die Darstellbarkeit der Dopplerverfahren bei einem Anschallwinkel bis 60° 
nicht signifikant von der Gefäßdicke beeinflusst wird, und somit die stärkere 
Winkelabhängigkeit der Dopplerverfahren für die Ergebnisse der In Abbildung 35 ist 
die Darstellbarkeit aller drei Verfahren in Abhängigkeit vom verwendeten 
Gefäßdurchmesser dargestellt. Die Darstellungsscores bei einer Flussgeschwindigkeit 
von 1,4 m/s wurden von dieser Analyse ausgeschlossen, da diese Geschwindigkeit für 
den Gefäßdurchmesser 5 mm von der Flusspumpe nicht realisiert werden konnte. 
Ausgewertet wurden pro Gefäßdurchmesser 243 Werte. Abbildung 35 verantwortlich 
ist (KLEWS 2002). 
Die Tatsache, dass alle drei Verfahren bei einer Schlauchdicke von 2 mm 
etwas schlechter darstellbar sind als bei 1 mm (Abbildung 36), hat ihre Ursachen 
höchstwahrscheinlich im Versuchsaufbau. Eine Überprüfung der Wertetabelle und ein 
erneuter Vergleich mit den gespeicherten Bildern für die 2 mm Phantome führte aber 
zu denselben Ergebnissen. Die schlechtere Darstellbarkeit bei 2 mm Schlauchdicke 
lässt sich nicht hinreichend erklären. 
5.2.4 Darstellbarkeit in Abhängigkeit von der Flussgeschwindigkeit 
Es bestehen keine signifikanten Unterschiede in der Darstellbarkeit der drei 
Verfahren bei unterschiedlichen Flussgeschwindigkeiten. Der Autor hätte erwartet, 





passieren, am Monitor mehr Bildpunkte abgebildet werden können (BHARGAVA 
2004). Vom B-Flow® ist auch bekannt, dass die Geschwindigkeit der bewegten 
Teilchen die Signalintensität beeinflusst (SCHAEBERLE 2004). Wahrscheinlich ist, 
dass das in dieser Arbeit verwendete Score System zu wenig sensitiv ist, um hier zu 
signifikanten Ergebnissen führen zu können. 
5.2.5 Darstellbarkeit in Abhängigkeit vom Einfallswinkel der Schallwellen 
Ein signifikanter Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen konnte für alle 
drei Verfahren nachgewiesen werden. Am wenigsten winkelabhängig stellt sich der B-
Flow® bei großem Gefäßlumen (5 cm) in 3 cm Tiefe dar. 
Da die Dopplershift bei einem Einfallswinkel von 90° gleich 0 ist (s. Kap. 2.3), 
erscheint es physikalisch wenig sinnvoll, diesen in die Untersuchung mit 
einzubeziehen. Da in der vorliegenden Arbeit aber auch die Winkelunabhängigkeit des 
B-Flow® und die in der Literatur beschriebene deutlich geringere Winkelabhängigkeit 
des Powerdoppler (SCHAEBERLE 2004) im Vergleich zum Farbdoppler untersucht 
werden soll, wurden die Messreihen auch bei diesem für den Doppler ungünstigen 
Winkel durchgeführt. 
Überraschend ist, dass hier bei jedem Winkel ein Fluss dargestellt werden 
kann, selbst beim Farbdoppler bei 90° (s. Kap. 4.3), wenn auch das Gefäßimitat nicht 
immer vollständig ausgefüllt ist. Auch bei dem Phantomversuch von REIMANN (2002) 
ist bis zu einem Einfallswinkel von 85° eine Flussdarstellung möglich. Ursächlich dafür 
ist sehr wahrscheinlich die Bau- und Funktionsweise des Multielement Sektor 
Scanners und die Art der Bildverarbeitung. Selbst beim Aufsetzen des Schallkopfes in 
paralleler Ausrichtung zum Blutgefäßimitat und damit einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 90° gibt es Erythrozyten, die sich nicht im rechten Winkel zum 
Schallkopf bewegen und für die eine Frequenzverschiebung gemessen werden kann. 
Diese werden dargestellt. Ein Teil der Bildpunkte bei der Darstellung des 
Dopplersignals auf dem Monitor entstehen durch Interpolation (KLEWS 2002), so dass 
trotz der theoretisch errechneten 0 (Cos90°) ein Fluss dargestellt wird. 
Die Darstellungsqualität des B-Flow® erscheint in diesem Versuch ähnlich 
winkelabhängig wie der Farbdoppler. Gerade der Vorteil der Winkelunabhängigkeit 
des B-Flow® wird in der Literatur immer wieder betont (WESKOTT 2000) (WESKOTT 
et al. 2000). Die Entstehung des Bildes im B-Flow® beruht nicht auf einer 
Frequenzverschiebung. Deshalb kann eine Winkelabhängigkeit wie sie die 
Dopplerverfahren zeigen theoretisch ausgeschlossen werden (SCHAEBERLE 2004). 
B-Flow® stellt sich auch bei einem Einfallswinkel von 90° im Gegensatz zu den 





ausfüllt. Die eher schlechte Darstellbarkeit des B-Flow® bei den kleineren Gefäßdicken 
und ab 5 cm Eindringtiefe beeinträchtigt hier die Ergebnisse insgesamt. Wo die 
Darstellbarkeit dieses Verfahrens sehr gut ist, hat auch der Einfallswinkel keinen 
Einfluss (s. Abbildung 43). Bei der Wand der Silikonschläuche handelt es sich um eine 
Grenzfläche mit starker Reflexion, die bei bestimmten Frequenzen auch zur Beugung 
und Streuung der Schallwellen führt und wie eine Linse wirken kann. Dieser Effekt wird 
umso stärker, je dünner das durchströmte Lumen ist und je näher der Einfallswinkel 
der Schallwellen an 90° ist (KLEWS 2002). Die Gefäßwände echter Blutgefäße weisen 
andere Schalleigenschaften auf. Deshalb ist in vivo eine nahezu winkelunabhängige 
Darstellung möglich. Untersuchungen unter standardisierten Bedingungen mit 
gefäßähnlicheren oder gefäßidentischen Geweben wären interessant. 
5.2.6 Darstellbarkeit in Abhängigkeit vom Hämatokrit 
In der vorliegenden Arbeit konnte kein signifikanter Einfluss des 
Hämatokritwertes auf die Darstellbarkeit aller drei Flussdetektionsverfahren gefunden 
werden. Da der Hämatokritwert erheblichen Einfluss auf die Viskosität und damit auf 
die rheologischen Eigenschaften des Blutes hat, wäre ein signifikanter Einfluss des 
Hämatokritwertes zu erwarten. In der Literatur kann aber bei verschiedenen 
Untersuchungen ebenfalls kein Einfluss des Hämatokrit auf die Flussdarstellung mit 
PDI und FKDS im Bereich von 10 % bis 60 % gefunden werden (MÜLLER-STÜLER 
2011) (REIMANN 2002). Für den B-Flow® liegen keine derartigen Untersuchungen vor. 
REIMANN verwendet ein Flussphantom mit zwei übereinanderliegenden 
Silikonschläuchen von 1 mm Durchmesser. Der obere befindet sich in 2 cm Tiefe. Der 
untere in 4 cm Tiefe. Die Flussrate beträgt 100 ml/min und entspricht einer 
Flussgeschwindigkeit von 0,07 m/s. Als Medium dient Erythrozytenkonzentrat mit 
einem Hämatokritwert von 82,7 % bzw. 79,6 %. Es erfolgt eine progrediente 
Verdünnung bis 0,0001 % und die Darstellung im FKDS Modus und im 
Spektraldoppler. Ab einem Wert von 0,19 % erscheint das Dopplerfrequenzspektrum 
im Spektraldoppler weniger dicht. Ab 0,01 % ist es deutlich weniger dicht aber gut 
sichtbar und differenzierbar. Im Farbdoppler ist das Gefäß bis zu einem Wert von 
0,01 % mit einem durchgehenden Farbband darstellbar. Für die Praxis bedeutet dieser 
Umstand, dass bei anämischen oder hypovolämischen sowie polyzythämischen und 
hypervolämischen Tieren dieselben sonographischen Ergebnisse bei der Darstellung 
von Blutfluss mit Farb- Powerdoppler und B-Flow® zu erwarten sind wie bei 





5.2.7 Messgenauigkeit allgemein 
Mit der Messgenauigkeit wird hier die absolute Abweichung vom tatsächlichen 
Gefäßdurchmesser bezeichnet. Es kann in dieser Untersuchung insgesamt eine gute 
Messgenauigkeit für alle drei Verfahren festgestellt werden, vor allem wenn die 
Qualität der Darstellung gut bis sehr gut ist (s. Abbildung 47). Somit liefert FKDS in 
diesem Versuch die genauesten Ergebnisse. Für den Farbdoppler konnte im 
Gegensatz zu den anderen beiden Verfahren keine signifikante Abweichung vom 
Sollwert gefunden werden (s. Tabelle 3).  Konträr dazu wird in der Literatur von der 
Messung von Gefäßdurchmessern mit Farb- und Powerdoppler abgeraten, da die 
meistens auftretende Gefäßwandüberzeichnung keine genauen Werte ermitteln lässt 
(KIEFER 2005) (REIMANN 2002). In vivo wird allerdings stets eine gewisse 
Bewegungsunschärfe zu erwarten sein. In der vorliegenden Studie spielen aufgrund 
der Verwendung von Flussphantomen mit kontinuierlichem Fluss 
Gefäßwandbewegungen und Bewegungsartefakte, die durch die Atembewegung oder 
durch Abwehrbewegungen der Patienten entstehen, keine Rolle. 
5.2.8 Einfluss der Untersuchungstiefe auf die Messgenauigkeit 
Bei allen drei Verfahren sind die absoluten Abweichungen vom tatsächlichen Gefäß-
durchmesser in einer Tiefe von 5 cm am geringsten (Median: B-Flow®/FKDS/PDI: 
0,08/0,10/0,20; Mittelwert: 0,15/-0,15/0,05). Vermutlich liegt das an der noch recht 
guten Auflösung für alle drei Verfahren, bei minimaler Messabweichung durch den 
verwendeten Algorithmus. In 3 cm Tiefe treten größere Abweichungen nach oben vor 
allem beim B-Flow® (Median: 0,24 Mittelwert: 0,50) auf, da die Wandunschärfe bzw. 
Überstrahlung der Gefäßgrenzen vor allem bei den beiden kleineren Lumina deutlicher 
wird. Die gute Annäherung der B-Flow® Messungen an den tatsächlichen 
Gefäßdurchmesser in 7 cm Tiefe (Median: 0,25 Mittelwert: 0,24) sind wahrscheinlich 
durch die wegen mangelnder Darstellbarkeit wenigen zur Verfügung stehenden 
Messwerte (n = 51) und bereits genannter schlechter Erfassbarkeit der 
Gefäßwandüberzeichnung zustande gekommen.  
B-Flow® eignet sich vor allem zur Darstellung oberflächennaher Strukturen. Bis 
in eine Tiefe von 3 cm lassen sich Gefäße der in dieser Untersuchung verwendeten 
Größe gut darstellen. Andere Autoren ermitteln eine Tiefe von bis zu 5 cm (KIEFER et 
al. 2004) bzw. 4 cm (WACHSBERG 2003) als Grenze für die Darstellbarkeit 
abdominaler Strukturen mit B-Flow®. 
WESKOTT verwendet für seinen vergleichenden Phantomversuch ein 
Logiq 700 (WESKOTT et al. 2000). Er untersucht in 1,7 cm Tiefe und bei einem für die 





0,3 cm und 0,1 cm. Er kommt zu dem Ergebnis, dass der B-Flow® die gleiche 
Sensitivität wie die Dopplerverfahren für niedrigvolumige Flüsse zeigt. B-Flow® bildet 
in dieser Untersuchung die Lumina am korrektesten ab. 
Die Darstellungsqualität des B-Flow® ist bei dem hier verwendeten Logiq 9 
bereits bei 3 cm Tiefe für die kleinen Lumina 0,1 cm und 0,2 cm nur mäßig. Um 
WESKOTTs Aussage zu prüfen, wären Messungen in 1,5-2 cm Tiefe bei deutlich 
geringeren Flussraten nötig. In der vorliegenden Untersuchung sollten allerdings die 
Einsatzmöglichkeiten des B-Flow® im Bezug auf die Abdominalsonographie beim 
Hund evaluiert werden, so dass Tiefe und Flussgeschwindigkeiten entsprechend 
gewählt wurden. 
5.2.9 Einfluss des tatsächlichen Durchmessers auf die Messgenauigkeit 
Die Gefäßdicke hat bei allen verwendeten Flussdetektionsverfahren erwartungs-
gemäß einen signifikanten Einfluss auf die Messgenauigkeit (s. Abbildung 49 und 
Tabelle 5). Alle drei Verfahren überschätzen das Lumen bei 1 mm 
Schlauchdurchmesser, erreichen die beste Annäherung an den Sollwert bei 2 mm und 
unterschätzen den tatsächlichen Gefäßdurchmesser bei 5 mm Schlauchdicke. Je 
größer das Gefäß, umso genauer kann mit der verwendeten Software gemessen 
werden. Die relativen Abweichungen in % (s.  
) sind bei einem Gefäßdurchmesser von 5 mm geringer als bei 2 mm und 1 mm. 
Die Wanddicke der Silikonschläuche mit 5 mm Lumen ist mit 1 mm doppelt so dick wie 
die der Gefäßimitate mit 1 mm und 2 mm, so dass diese deutlich besser dargestellt 
werden. Dadurch erleichtert sich auch die Anpassung der Farbverstärkung an das 
tatsächliche Lumen. Möglicherweise trägt dieser Umstand zur Unterschätzung des 
tatsächlichen Gefäßdurchmessers bei. 
5.2.10 Einfluss der Flussgeschwindigkeit auf die Messgenauigkeit 
Die Flussgeschwindigkeit hat keinen signifikanten Einfluss auf die 
Messgenauigkeit bei allen drei Verfahren, außer bei der höchsten verwendeten 
Flussgeschwindigkeit von 1,4 m/s. Von 0,4 m/s bis 1,2 m/s hat die 
Flussgeschwindigkeit keinen signifikanten Einfluss auf die Messgenauigkeit. Es wird 
aber dennoch deutlich, dass die absolute Abweichung der Messwerte mit steigender 
Geschwindigkeit zunimmt (s. Tabelle 7). Bemerkenswert ist, dass die zunehmende 
Abweichung vom Sollwert von 0,4 m/s bis 1,2 m/s eher moderat ausfällt und bei einer 





zunimmt. Wahrscheinlich hängt dieses Ergebnis mit der Anpassung der PRF bei 
höheren Geschwindigkeiten zusammen. 
Die gewählten Flussgeschwindigkeiten von 0,4 m/s bis 1,4 m/s orientieren sich 
an den im kaninen Gefäßsystem real existierenden Geschwindigkeiten (KIEFER 
2005). Beim Phantomversuch von MÜLLER-STÜLER wurden mit einem Perfusor 
Flussraten von 100 ml/h bis auf 10 ml/h in 5 ml/h Schritten verwendet. Auch andere 
Autoren arbeiten mit Flussraten, da die Fragestellung der Untersuchung häufig mit der 
Messung von Flussgeschwindigkeiten mit Hilfe von Dopplerverfahren verbunden ist, 
um Flussphänomene bei Stenosen zu simulieren (GUTBERLET 2002) (WESKOTT et 
al. 2000). Vergleichbare Untersuchungen mit definierten Flussgeschwindigkeiten sind 
in der zugänglichen Literatur nicht vorhanden. 
5.2.11 Einfluss des Einfallswinkels auf die Messgenauigkeit 
Beim B-Flow® wird in dieser Untersuchung ein hochsignifikanter Einfluss des 
Einfallswinkels festgestellt (p<0,001). In der Literatur wird gerade die 
Winkelunabhängigkeit als ein großer Vorteil dieses Verfahrens immer wieder 
beschrieben (BUCEK et al. 2002) (HÜFFER 2004) (WESKOTT 2000). Dieses 
Ergebnis ist mit Vorsicht zu interpretieren, da die Streuung der Werte insgesamt recht 
groß ist und bei einem Einfallswinkel von 30° (SD = 0,86) noch größer als bei 90° (SD 
= 0,77). Bei einem Einfallswinkel von 30° kommt es zu einer deutlichen Überschätzung 
(MW: 0,81) bei 90° hingegen zu einer Unterschätzung (MW: -0,29) des tatsächlichen 
Lumens. Dieser Umstand ließe sich damit erklären, dass im B-Bild lotrecht getroffene 
Grenzflächen wesentlich besser reflektieren als im spitzen Winkel angeschallte 
(KLEWS 2002) und somit die Reflexion des Silikonschlauches möglicherweise die 
Flussinformation in den Randbereichen des Gefäßes beeinträchtigt. Theoretisch ist es 
möglich, dass es bei einem Einfallswinkel von 90° durch den Schallkopfandruck 
lotrecht zum Gefäß die Komprimierung des Gefäßimitats stärker ausfällt und so 
niedrigere Werte für den Gefäßdurchmesser ermittelt werden. Gegen diese Theorie 
spricht, dass sich der Trend einer Unterschätzung des Lumens bei den anderen beiden 
Verfahren nicht zeigt. Zusätzlich wurde der Entstehung eines solchen Fehlers durch 
die Leervermessung vor jeder Versuchsreihe entgegengewirkt (s. Kap.3.6). Eine 
weitere Möglichkeit ist, dass die Bildentstehung beim B-Flow® nicht vollständig ohne 
Ausnutzung des Dopplerphänomens stattfindet. KLEWS (2002) schreibt, dass es sich 
bei dem Verfahren um „eine geschickte Vermischung des Intensitäts-Dopplers mit 
einer geringeren Eliminierung der normalerweise störenden „B-Modus-Echos“ handeln 





Der Einfallswinkel hat beim Farbdoppler erwartungsgemäß einen signifikanten 
Einfluss auf die Messgenauigkeit (p = 0,008). Die absolute Abweichung der Messwerte 
vom Sollwert unterschied sich signifikant zwischen 30°/60° und 90° (p = 0,02). Da beim 
Farbdoppler die Dopplershiftfrequenz für die Bildgebung ausgewertet wird und der 
Cosinus des Einfallswinkels der Schallwellen in die Dopplergleichung mit eingeht (s. 
Kap. 2.3), dürfte bei einem Winkel von 90° (cos90° = 0) mit diesem Verfahren eigentlich 
keine sinnvolle Auswertung möglich sein (SCHAEBERLE 2004). Da sich aber im 
fließenden Blut die bewegten Teilchen nicht alle streng in eine Richtung bewegen und 
diese Untersuchung zwar mit einem Linearschallkopf aber im Virtual Convex Modus 
durchgeführt wurde, genügt eine geringe Anzahl von Vektoren, die sich nicht im 
rechten Winkel zum Schallkopf befinden vermutlich für eine Flussdarstellung, die diese 
Auswertung zulässt. Zwischen den ermittelten Werten bei Einfallswinkeln von 30° und 
60° gab es keine signifikanten Unterschiede (p = 0,73). 
Beim Powerdoppler konnte kein signifikanter Einfluss des Einfallswinkels der 
Schallwellen festgestellt werden (p = 0,155). Wie in der Literatur beschrieben erweist 
sich dieses Verfahren somit als nahezu winkelunabhängig (HAMPER et al. 1997). 
Dennoch findet man die größte absolute Abweichung (MW: 0,21) und die größte 
Streuung (SD: 0,94) bei einem Winkel von 90°. Dies verdeutlicht, dass das Prinzip der 
Bildentstehung dennoch auf dem Dopplereffekt basiert (s. Kap. 2.3.3.). 
Alle drei Verfahren zeigen bei einem Winkel von 60° die beste Annäherung an 
den Sollwert und die geringste Streuung der Werte (MW/Median/SD: B-Flow®: 
0,12/0,16/0,30; FKDS: 0,07/0,08/0,57; PDI: 0,02/0,06/0,55). Zu erwarten wäre, dass 
die Messungen bei einem Einfallswinkel von 45° am besten abschneiden, da bei 
diesem Einfallswinkel die meisten Streuer vom Schallstrahl „getroffen“ werden. In 
diesem Winkel wurde bei der vorliegenden Untersuchung nicht untersucht. Diese 
Erklärung verdeutlicht aber auch, warum vermutlich die beste Annäherung an den 
Sollwert bei 60° erfolgt. 
5.2.12 Einfluss des Hämatokrit auf die Messgenauigkeit 
Der Hämatokritwert hat auf die Messgenauigkeit keinen signifikanten Einfluss. 
Dieses Ergebnis deckt sich mit denen anderer Autoren, wobei Untersuchungen 
ausschließlich für die Dopplerverfahren vorliegen (REIMANN 2002). 
Der Hämatokritwert hat laut anderen Autoren aber einen Einfluss auf das 
Dopplerfrequenzspektrum. Genutzt werden kann dies zum Beispiel bei der 
experimentellen Berechnung des Bruttoflusses bei bekanntem Hämatokritwert 
(MÜLLER-STÜLER 2011). Allerdings ist dieser Einfluss zu gering, um bei der farbig 





festzustellen. Es fällt aber auf, dass in Abbildung 58 beim Farbdoppler ein deutlich 
helleres blau bei einem Hämatokrit von 10 % und ein dunkleres blau bei einem 
Hämatokrit von 60 % zu erkennen ist. Dies macht deutlich, dass der Hämatokritwert 
durchaus einen Einfluss auf das Dopplerfrequenzspektrum hat. Für die 
Flussdarstellung in der abdominalen Sonographie beim Hund ist dieser Einfluss aber 
vernachlässigbar. 
Beim B-Flow® als dem am stärksten von der Anzahl bewegter Streuer im Blut 
abhängigen Flussdetektionsverfahren konnte wider Erwarten auch kein signifikanter 
Zusammenhang mit dem Hämatokritwert gefunden werden. Bei der Auswertung der 
Cineloops und der Erstellung der Standbilder für die Vermessung fiel allerdings rein 
subjektiv eine etwas deutlichere, hellere Darstellung bei steigenden Hämatokritwerten 
auf. Dieser Eindruck wird gestützt durch die Zunahme der ermittelten Mittelwerte mit 
steigendem Hämatokrit (MW, Hkt 10 %-30 %-60 %: 0,27/0,30/0,39). In der Literatur 





6 Klinische Schlussfolgerungen 
1. Die Darstellbarkeit des Blutflusses mit dem B-Flow® ist in dieser 
Versuchsanordnung bei einer Tiefe von 3 cm und einem Gefäßdurchmesser 
von 5 mm den Dopplerverfahren überlegen. Mit B-Flow® ist in geringen Tiefen 
eine detailgetreue Darstellung von größeren Gefäßen und deren Blutfluss 
möglich.  Bei der abdominalen Sonographie der Katze kann B-Flow® bei der 
Flussdarstellung in größeren Gefäßen sehr gut eingesetzt werden. Überdies 
dürften sich  oberflächennahe Gefäße bei mittelgroßen bzw. großen Hunden 
sehr gut mit B-Flow® darstellen lassen. Die Darstellung der Durchblutung 
oberflächennaher Umfangsvermehrungen bei Hund und Katze könnte eine 
Indikation für den B-Flow® darstellen. Einschränkend darf sich diese 
Einschätzung allerdings nur auf sehr ruhige oder anästhesierte Tiere beziehen, 
da im Phantomversuch die durch Bewegung entstehenden Artefakte keine 
Rolle spielten. Der Einfallswinkel der Schallwellen spielt bei diesem Verfahren 
eine untergeordnete Rolle. 
2. Der Hämatokritwert beeinflusst die Darstellbarkeit und Messgenauigkeit nicht. 
Auch bei den Verfahren, die vor allem von der Menge der bewegten Streuer im 
Blut abhängen (PDI und B-Flow®) ist kein signifikanter Einfluss im Bereich von 
10% bis 60% aufgetreten. Für die Praxis bedeutet dies, dass bei allen drei 
untersuchten Flussdetektionsverfahren bei dopplersonographischen 
Untersuchungen und den in vivo vorkommenden Hämatokritwerten keine 
Beeinträchtigung der Ergebnisse zu erwarten ist. 
3. Die Flussgeschwindigkeit beeinflusst im Bereich von 0,4 m/s bis 1,4 m/s die 
Darstellbarkeit und Genauigkeit der Darstellung  nicht signifikant. Bei Hund und 
Katze muss bei der Flussdarstellung in diesem Geschwindigkeitsbereich keine 
Rücksicht auf die Blutflussgeschwindigkeit genommen werden. Stenosen mit 
systolischen Spitzengeschwindigkeiten von > 3 m/s, wie sie häufig beim 
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Das bildgebende Prinzip des B-Flow® beruht nicht auf dem Dopplereffekt und hat 
dadurch Vorteile gegenüber den Dopplerverfahren bezüglich Winkelabhängigkeit, 
Orts- und Zeitauflösung. Das Verfahren zeichnet sich vor allem durch eine sehr 
wirklichkeitsgetreue überlagerungsfreie Echtzeitdarstellung von Blutfluss aus 
(WESKOTT 2000). Veterinärmedizinische Untersuchungen zum B-Flow® gibt es nur 
wenige (KIEFER et al. 2002) (KIEFER et al. 2004). Um Möglichkeiten und Grenzen 
dieses neuen Flussdetektionsverfahrens zu evaluieren, wurde folgende Untersuchung 
durchgeführt. 
Material und Methoden 
An verschiedenen Flussphantomen wird die Darstellbarkeit und Genauigkeit der 
Flussdarstellung vergleichend für den Farbdoppler, Powerdoppler und für B-Flow® 
untersucht. Der Einfluss von Untersuchungstiefe, Gefäßdurchmesser, Fluss-
geschwindigkeit, Einfallswinkel der Schallwellen und Hämatokritwert auf 
Darstellbarkeit und Genauigkeit aller drei Verfahren wurde unter standardisierten 
Bedingungen analysiert.  
Die Flussphantome bestehen aus Plastikgefäßen, die mit Gewebeimitat aus Stärke, 
Gelatine und Wasser befüllt wurden und deren Innenraum mit jeweils einem 
Silikonschlauch des Innendurchmessers 1 mm, 2 mm beziehungsweise 5 mm in 
einem Winkel von 30°, 60° oder 90° durchzogen wurden. Durch die Schläuche wurde 
mit Hilfe einer Flusspumpe14 porcines Blut der Hämatokritstufen 10 %, 30 % und 60 % 
                                            





in vier verschiedenen Flussgeschwindigkeiten (0,4 m/s, 0,8 m/s, 1,2 m/s und 1,4 m/s) 
gepumpt. Die Kombinationen dieser Parameter wurden jeweils in einer Tiefe von 3 cm, 
5 cm und 7 cm untersucht. Die Darstellung erfolgte mit einem in seiner Position 
fixierten ML12 Matrixlinearschallkopf an einem Logiq 9 der Firma General Electrics. 
Aus den für jede Einstellungskombination erstellten Videosequenzen wurden 
Standbilder erstellt, im DICOM-Format gespeichert und mit einer für diesen Versuch 
entwickelten Software nachvermessen. 
Für die Beurteilung der Darstellbarkeit wurde ein Scoresystem eingeführt. Für die 
Beurteilung der Genauigkeit der Darstellung wurde aus der Differenz des gemessenen 
Lumens mit dem tatsächlichen Gefäßinnendurchmesser die absolute Abweichung in 
mm berechnet und bezüglich der Einflussgrößen ausgewertet. 
Ergebnisse 
Die Darstellbarkeit des B-Flow® war den Dopplerverfahren bei 5 mm 
Gefäßdurchmesser in 3 cm Tiefe überlegen. In Tiefen ab 5 cm ist die Aussagekraft des 
Verfahrens stark eingeschränkt. In 7 cm Tiefe ist B-Flow® nicht sinnvoll einsetzbar. 
Es konnte ein Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen sowohl für die 
Darstellbarkeit als auch für die Genauigkeit der Messung auf alle drei Verfahren 
festgestellt werden. Nur in 3 cm Tiefe bei einem Gefäßdurchmesser von 5 mm konnte 
bezüglich der Darstellbarkeit für den B-Flow® eine Winkelunabhängigkeit bestätigt 
werden. Der Hämatokritwert hatte bei allen drei Verfahren weder auf die Darstellbarkeit 
noch auf die Genauigkeit einen signifikanten Einfluss. Der Einfluss der 
Flussgeschwindigkeit auf die Darstellbarkeit war für alle drei Verfahren nicht 
signifikant. Auf die Genauigkeit konnte ein signifikanter Einfluss nachgewiesen 
werden. Je schneller der Fluss, desto größer werden die Werte für die absolute 
Abweichung. 
Für die Darstellung oberflächennaher Blutflüsse eignet sich B-Flow® sehr gut. Durch 
die weniger aufwändigen Einstellungsmodalitäten und die sehr detailgetreue 
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For not relying on the Doppler effect B-Flow® has advantages regarding angle 
dependence and resolution. B-Flow® is especially characterized by showing a very 
realistic real time blood flow pattern without overlay (WESKOTT 2000). Veterinary 
research in this interesting new method is very few (KIEFER et al. 2002) (KIEFER et 
al. 2004). To evaluate chances and limitations of the new technique there was 
performed the following study: 
Material and methods 
On different flow phantoms was analyzed the presentability and accuracy of the blood 
flow detection in comparison for CDI, PDI and B-Flow®. The influence of the examining 
depth, diameter of the vessel imitation, flow velocity, angle of sound waves and 
hematocrit on the presentability and accuracy of the blood flow visualization was 
examined under standardized conditions. 
The flow phantoms consist of a plastic box, containing a tissue mimicking agent made 
of gelatin, starch and water and a silicone blood vessel imitation with a diameter of 
either 1 mm, 2 mm or 5 mm, which stretches through the box in 30°, 60° or 90° relating 
to the angle of the sound waves. 
Porcine blood was pumped through the vessel imitations in three different hematocrits 
(10 %, 30 % and 60 %) and four velocities (0,4 m/s, 0,8 m/s, 1,2 m/s and 1,4 m/s). The 
combination of those parameters was analyzed in a depth of 3cm, 5cm and 7cm. The 
visualization was performed via a fixed M12L matrix linear transducer and a Logiq 9 





three pictures in DICOM taken from a ten-second cineloop. The vessel imitation 
diameter in those pictures was measured by specially created software. 
To evaluate the presentability a score system was invented. To evaluate the accuracy 
of the blood flow visualization in relation to the used parameters, there was calculated 
the deviation between the actual and the sonographically measured vessel diameter. 
Results 
The presentability of B-Flow®  is superior to CDI and PDI only in a depth of 3 cm and a 
vessel diameter of 5 mm. This technique was limited sensibly detectable up to a depth 
of 5cm. In 7 cm this method is not applicable. 
All three methods proved generally angle dependent, related to the presentability and 
the accuracy of blood flow visualization. Only in a depth of 3cm with a diameter of 5mm 
there was no angle dependence for B-Flow® presentability detected. 
Hematocrit had no significant influence on presentability and accuracy of all methods. 
Flow velocity had no significant influence on presentability of flow, but on accuracy. 
The higher the velocity, the more imprecise was the accuracy. 
B-Flow®  is a very useful tool in visualization of superficial flow patterns. Due to the less 
intense adjustment procedures and the realistic display of blood flow the new technique 
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10.1 Verzeichnis der Abbildungen 
Abbildung 1 Beispiel für einen Spektraldoppler (PW-Doppler im Duplexmodus): Das 
DopplerFrequenzspektrum beschreibt unter Angabe eines Doppler-
Flusswinkels die Geschwindigkeitsverteilung des Blutes an einem vom 
Anwender gewählten Ort (Sample Volume). Die Ordinate bildet die 
Frequenzachse. Längs der Zeitachse (Abszisse) werden die einzelnen 
Frequenzspektren aufgetragen. Die Helligkeit der einzelnen Punkte ist 
proportional zur Intensität der jeweiligen Geschwindigkeitskomponente. 
Abbildung 2 Einsatz des CW-Doppler in der Echokardiographie, Darstellung einer 
Aortenstenose bei einem West-Highland-White Terrier im Triplex-Modus 
mit einer Maximalgeschwindigkeit von 5 m/s 
Abbildung 3 Darstellung eines Aortenthrombus bei einem Welsh Terrier mit der 
farbkodierten Duplexsonographie 
Abbildung 4 Flussphantom aus der vorliegenden Untersuchung im FKDS Modus mit 
2 mm Schlauchdicke, 30° Einfallswinkel der Schallwellen bei einer 
Flussgeschwindigkeit von 0,4 m/s und einem Hämatokritwert von 10 %. 
Deutlich zu erkennen ist Aliasing durch eine zu niedrig eingestellte PRF 
(0,3 kHz) 
Abbildung 5 Vergleichende Darstellung FKDS und PDI am Beispiel des 
Hodenparenchyms, eine größere Sensitivität für die Darstellung von 
Flüssen beim Power-Doppler wird deutlich, aber auch eine stärkere 
Artefaktanfälligkeit: Man beachte die Darstellung von „Fluss“ außerhalb 
des Hodenparenchyms unten links im Bild 
Abbildung 6 Darstellung der Nierendurchblutung mit dem Power Doppler bei einer 
British Shorthair Katze 
Abbildung 7 B-Flow® Beispielbild eines Flussphantoms aus der vorliegenden 
Untersuchung mit einem 5 mm Silikonschlauch als Gefäßimitat. Die 
Flussinformation wird grauwertmoduliert, in Echtzeit, zusammen mit dem 
B-Bild gewonnen und dargestellt. Man erhält so eine Art „Speckle“ Muster 
des Blutflusses. Eine quantitative Flussrichtungs- und 





Abbildung 8 Bildentstehung beim B-Flow®: digital verschlüsselte kurze, breitbandige 
Pulse werden in das Gewebe gesendet und deren Echos empfangen, es 
erfolgt die Auswertung nur der kodierten Echos, dadurch gelingt eine gute 
Rauschunterdrückung und selektive Verstärkung der schwachen Echos 
der Erythrozyten, (Quelle: GE Ultrasound Europe 1999) 
Abbildung 9 B-Flow® in der humanmedizinischen Angiologie: Arteria carotis interna 
eines Patienten mit Schlaganfallsymptomatik, gut zu sehen ist der 
gewundene Gefäßverlauf und die Verwirbelung zentral im Bild (weißer 
Stern) (Quelle: Umemura und Yamada 2001) 
Abbildung 10 Gleichzeitige Darstellung von arteriellem und venösem Fluss mit B-Flow®, 
oben im Bild: Blutfluss in der Arterie. Darunter venöser Blutfluss. 
Venenklappen gut zu sehen. Unterschiedliches Speckle-Muster bei 
entgegengesetzter Flussrichtung ist deutlich zu erkennen. (Quelle: GE 
Ultrasound Europe 1999) 
Abbildung 11 Vierdimensionaler B-Flow (STIC: Spatio-temporal-image correlation): 
hirnversorgende Gefäße, Neonatologie, (Quelle: POOH 2000) 
Abbildung 12 Relative Viskosität (in Millipascalsekunde, y-Achse) des Blutes in 
Abhängigkeit vom Hämatokritwert  (x-Achse) (modifiziert nach: Zabel 
2010) 
Abbildung 13 Flussphantom, Einfallswinkel der Schallwellen 90°. Ein Silikonschlauch 
(3) durchzieht mittig, das Kunststoffgefäß. Er ist von Gewebeimitat (2) 
umgeben Einspeisung von Schweineblut über eine Kontrastmittelpumpe 
(4) mit definierter Flussgeschwindigkeit. (1)  Schallkopf 
Abbildung 14 Flussphantome schematisch (Einfallswinkel der Schallwellen 60° und 30°) 
analog zu Abbildung 13 
Abbildung 15 Versuchsanordnung: ganz links im Bild ist die Kontrastmittelpumpe zu 
erkennen. Über Schläuche wird das Blut zum Phantom (Bildmitte) 
gepumpt. Rechts ist der Abfallbehälter zu sehen. 
Abbildung 16 Flussphantom mit 30° Einfallswinkel der Schallwellen und 2 mm 
Schlauchdicke; Messung der Flussgeschwindigkeit mit dem PW-Doppler: 
Das Dopplergate ist zentral im Gefäßimitat platziert und winkelkorrigiert. 
Abbildung 17 Graphische Darstellung der mit dem PW-Doppler ermittelten 





Abbildung 18 Analog zu Abbildung 17 sind hier die ermittelten Flussraten für den 
Gefäßdurchmesser 5 mm abgebildet. Eine Flussgeschwindigkeit von 
1,4 m/s war mit der verwendeten Pumpe aus Kapazitätsgründen nicht zu 
realisieren. 
Abbildung 19 Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren an einem Flussphantom mit 
einem Einfallswinkel der Schallwellen von 60° bei einer Schlauchdicke von 
1 mm, einem Hämatokritwert von 10 % und einer Flussgeschwindigkeit 
von 1,2 m/s 
Abbildung 20 Powerdoppler bei einem Flussphantom mit 1 mm Schlauchdicke und 
60°Einfallswinkel der Schallwellen: Das rote Viereck markiert die Grenzen 
des Messfensters bzw. der Region of Interest (ROI) 
Abbildung 21 Phantom mit 2 mm Schlauchdicke, Darstellung im B-Flow® (linkes Bild) 
und im PDI (rechtes Bild). Die Fokuszone ist mit einem gelben Dreieck am 
rechten Bildrand gekennzeichnet und wird durch die rote Umrandung 
hervorgehoben. Deutlich wird die Tiefenlimitation der Fokuszone beim B-
Flow®: Das Verschieben der Fokuszone in tiefere Bereiche ist 
gerätetechnisch nicht möglich. 
Abbildung 22 Leervermessung des Phantoms mit 2 mm Schlauchdurchmesser und 60° 
Einfallswinkel der Schallwellen: 1 Außendurchmesser, 2 
Innendurchmesser/Lumen 
Abbildung 23 Flussphantom mit einer Schlauchdicke von 2 mm, Einfallswinkel der 
Schallwellen 60°, Flussgeschwindigkeit 0,4 m/s; Linkes Bild: Aliasing bei 
zu niedrig eingestellter PRF (1,2 kHz), Rechtes Bild:  optimale Darstellung 
bei einer PRF von  4,9 kHz 
Abbildung 24 Darstellung im PDI: Flussphantom mit 1 mm Schlauchdurchmesser, 60° 
Einfallswinkel der Schallwellen und einer Flussgeschwindigkeit von 
0,4 m/s; linkes Bild: massive Gefäßwandüberzeichnung durch zu hoch 
eingestellte Farbverstärkung; rechtes Bild: optimale Farbverstärkung 
Abbildung 25 Score 1: Phantom mit 2 mm Schlauchdicke und 60° Einfallswinkel der 
Schallwellen. In einer Tiefe von 7 cm ist das Gefäßimitat mit PDI sehr gut 
darstellbar 
Abbildung 26 Score 2: Phantom analog zu Abbildung 25: B-Flow® in 5 cm Tiefe; gute 





Abbildung 27 Score 3: Phantom mit 1 mm Schlauchdicke und einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 60°, B-Flow® in 7 cm Tiefe: Gefäßverlauf gerade noch 
zu erkennen 
Abbildung 28 Score 4: Phantom mit 1 mm Schlauchdicke und einem Einfallswinkel der 
Schallwellen von 90°, B-Flow® in 7 cm Tiefe: keine vollständige 
Darstellung des Gefäßverlaufes mehr möglich 
Abbildung 29 Nachvermessung: Anlegen einer Gerade 1 parallel zum Gefäßimitat, 
Platzieren einer Geraden 2 im rechten Winkel zu dieser, Setzen von drei 
Messpunkten parallel zur Geraden 2; Phantom mit 2 mm 
Schlauchdurchmesser und einem Einfallswinkel der Schallwellen von 60°; 
Darstellung PDI in 7 cm Tiefe 
Abbildung 30  Die Graphik zeigt die Darstellbarkeit aller drei Verfahren (x-Achse) im 
allgemeinen Vergleich. Die absolute Anzahl der Darstellungsscores ist auf 
der y-Achse aufgetragen. Die verschiedenen Darstellungsscores sind 
farbig kodiert. Die beste Darstellbarkeit ist beim PDI zu erkennen. Gefolgt 
von FKDS. Die Darstellbarkeit des B-Flow® ist eher mäßig. 
Abbildung 31  Ermittelte Darstellungsscores in unterschiedlichen Tiefen für alle drei 
Verfahren zusammen, auf der x-Achse ist die Untersuchungstiefe in cm 
aufgetragen. Die beste Darstellbarkeit findet man in 3 cm Tiefe, 
abnehmend bis in 7 cm Untersuchungstiefe. 
Abbildung 32  Analog zur vorhergehenden Darstellung sind die Darstellungsscores hier 
für jedes Verfahren einzeln abgebildet. B-Flow® zeigt in 7 cm Tiefe nur 
Score 3 und 4, in 5 cm Tiefe eine eher schlechte und in 3 cm eine mäßige 
Darstellbarkeit. Beim Farbdoppler verschlechtert sich die Darstellung mit 
zunehmender Tiefe deutlich. Beste Darstellbarkeit beim PDI. 
Abbildung 33 Beispielbilder für die Darstellbarkeit in unterschiedlichen Tiefen unter 
optimalen Bedingungen (2mm Schlauchdicke, 30° Einfallswinkel, 0,8m/s 
Flussgeschwindigkeit, Hkt 30%) 
Abbildung 34 Darstellbarkeit im B-Flow®: linke Darstellung erhielt den Score 3, rechte 
erhielt Score 4 
Abbildung 35 Allgemeiner Einfluss des Gefäßdurchmessers auf die Darstellbarkeit bei 
0,4 m/s, 0,8 m/s und 1,2 m/s für alle drei Verfahren, beste Darstellbarkeit 





Abbildung 36 Darstellbarkeit der drei Verfahren einzeln in Abhängigkeit vom 
Gefäßdurchmesser (ohne die Tiefe von 7 cm und ohne den Einfallswinkel 
von 90°): Die beste Darstellbarkeit wird bei den Dopplerverfahren erzielt.  
Beim B-Flow® findet sich die deutlich beste Darstellbarkeit  bei einem 
Durchmesser von 5 mm. 
Abbildung 37 Linke Graphik: B-Flow zeigt bei 5 mm Gefäßdurchmesser in 3 cm Tiefe 
die beste Darstellbarkeit, Rechts: B-Flow® bei einem Einfallswinkel von 
30° bei 5 mm Gefäßdurchmesser und einer Flussgeschwindigkeit von 
1,2 m/s, Hämatokrit: 30% 
Abbildung 38 Vergleich der Darstellbarkeitsscores in 3 cm Tiefe bei 1 mm und 2 mm 
Gefäßdurchmesser für alle drei Flussdetektionsverfahren 
Abbildung 39 Darstellbarkeit in Abhängigkeit von der Flussgeschwindigkeit für alle drei 
Flussdetektionsverfahren,  alle Geschwindigkeiten bei 1 mm und 2 mm 
Gefäßdurchmesser (s. Kap. 3.2) 
Abbildung 40 Vergleich der Darstellbarkeitsscores bei 1 mm und 2 mm 
Gefäßdurchmesser und allen 4 Flussgeschwindigkeiten für jedes 
Verfahren einzeln 
Abbildung 41 Darstellbarkeit in Abhängigkeit vom Einfallswinkel der Schallwellen für alle 
drei Verfahren. Ein deutlicher Einfluss des Einfallswinkels der 
Schallwellen ist vor allem bei einem Winkel von 90° zu erkennen. 
Abbildung 42 Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen auf die Darstellbarkeit der 
einzelnen Verfahren. B-Flow® insgesamt sehr inhomogen mit 
abnehmender Darstellbarkeit bei zunehmendem Winkel. Bei den 
Dopplerverfahren ist eine deutlich schlechtere Darstellbarkeit bei 90° zu 
erkennen. 
Abbildung 43 Vergleichende Darstellung der Darstellbarkeit von B-Flow® und den 
beiden Dopplerverfahren in 3 cm Tiefe bei einem Einfallswinkel der 
Schallstrahlen von 90° und einer Gefäßdicke von 5 mm, B-Flow® ist hier 
den Dopplerverfahren deutlich überlegen 
Abbildung 44 Beispielbilder aus den Messreihen für den Vergleich der Darstellbarkeit 
der Verfahren bei optimalem Einfallswinkel von 30° und bei einem 





Abbildung 45 Einfluss des Hämatokrit auf die Darstellbarkeit für alle drei Verfahren. 
Homogene Verteilung der Darstellbarkeitsscores. Es ist kein Einfluss des 
Hämatokritwertes zu erkennen. 
Abbildung 46 Einfluss des Hämatokrit auf die Darstellbarkeit der einzelnen Verfahren. 
Auch hier ist kein Einfluss des Hämatokrit auf eines der Verfahren zu 
erkennen. 
Abbildung 47  Box-Whisker-Plot/Kastendiagramme: die mittlere Linie stellt den 
Medianwert dar, die grau eingefärbten Bereiche sind die Quartile, Minimal- 
bzw. Maximalwert sind die Enden der „Antennen“, Ausreißer werden als 
außerhalb liegende Punkte dargestellt. Vergleich der absoluten 
Abweichung der Messwerte vom tatsächlichen Lumen für alle drei 
Verfahren, links unabhängig von der Darstellbarkeit, rechts bei guter und 
sehr guter Darstellbarkeit 
Abbildung 48 Absolute Abweichung in den unterschiedlichen Tiefen für jedes Verfahren 
einzeln dargestellt 
Abbildung 49 Einfluss der Gefäßdicke auf die Genauigkeit der Lumenmessung, 
Darstellung der absoluten Abweichung vom tatsächlichen 
Gefäßdurchmesser in mm 
Abbildung 50 Darstellung der relativen Abweichung der gemessenen Werte in % 
Abbildung 51 Absolute Abweichung der Messwerte in mm in Abhängigkeit von der 
Flussgeschwindigkeit 
Abbildung 52 Vergleichende Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren bei den 
verschiedenen Flussgeschwindigkeiten 
Abbildung 53 Einfluss des Einfallswinkels der Schallwellen auf die absolute Abweichung 
in mm 
Abbildung 54 Vergleich der Darstellung bei einem Einfallswinkel der Schallwellen von 
30° und 90° bei 2 mm Gefäßdurchmesser 
Abbildung 55 Graphische Darstellung des Einflusses des Einfallswinkels der 
Schallwellen bei 5 mm Gefäßdurchmesser auf die absolute Abweichung 





Abbildung 56 Vergleichende Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren bei 
verschiedenem Einfallswinkel bei 5 mm Gefäßdurchmesser unter 
optimalen Bedingungen (Einfallswinkel der Schallwellen 30°, 
Flussgeschwindigkeit 1,2 m/s) 
Abbildung 57 Einfluss des Hämatokrit auf die absolute Abweichung der Messwerte in 
mm für jedes Verfahren einzeln 
Abbildung 58 Vergleichende Darstellung der drei Flussdetektionsverfahren bei 
verschiedenen Hämatokritwerten 
Abbildung 59 B-Flow® am Flussphantom mit 90° Einfallswinkel der Schallwellen und 
5 mm Gefäßdicke bei einem Hämatokritwert von 10 % und einer Flussrate 
von 4 ml/s, linkes Bild: Hintergrund ausgeschaltet; rechtes Bild: 
Hintergrund an 
Abbildung 60   Darstellung im PDI an einem Phantom mit 2 mm Gefäßdurchmesser, 
Einfallswinkel der Schallwellen 30° und bei einer Flussgeschwindigkeit 
von 1,2 m/s, linkes Bild: Flussdarstellung ohne Blooming bei einem Hkt 
von 10 %: rechtes Bild Blooming Artefakte bei Hkt 60 % 
Abbildung 61 Pulsatiler Fluss, im Farbdoppler links und rechts bei gleicher 
Flussgeschwindigkeit von 0,4 m/s deutlich unterschiedliche Darstellung 
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